CAPITULO b

MODELO MATEMATICO DE LA COAGULACION EN LA
INTERFASE HUESO IMPLANTE - DENTAL

5.1. Introduccion

Con la oseointegracién finaliza una serie de procesos bioldgicos de recuperacion tisular
iniciados con la lesion causada durante el procedimiento quirdrgico de insercién del implante.
Esta lesion estd condicionada al tipo de protocolo de insercion utilizado que tipicamente consta
de cuatro etapas [4]. En la primera, se retira la encia que cubre el hueso mandibular de la zona
donde se ha de colocar el implante. En la segunda, se perfora el sitio de insercién en el hueso
expuesto. En la tercera se inserta el implante en el hueso y en la cuarta se cubre el implante
con la encia retirada lo que permite una recuperacion inicial tanto del hueso como de los demés
tejidos lesionados [4,55]. Aunque en la practica odontoldgica se prefiere el uso de técnicas que
minimizan el drea de la lesién y que garantizan la viabilidad del tejido circundante al sitio
de insercién, la presencia de sangrado es inevitable durante el procedimiento quirdrgico. El
sangrado es la respuesta bioldgica inicial a la lesién y concluye con la formacién del un tapén
o coagulo que detiene el flujo de sangre. La posterior degradacion de este coagulo permite la
recuperacién de las estructuras vasculares y la formacién de una nueva red fibrilar de tejido
conectivo primario denominado tejido granular sobre la que se deposita una nueva matriz
extracelular que con el tiempo adquiere la estructura funcional del nuevo hueso y que permite

la oseointegracién del implante dental [24, 38]. De esta manera, la formacién del codgulo
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corresponde no sélo al bloqueo de la pérdida de sangre a causa de la lesion sino a la formacién
de la estructura sobre la cual se inician los procesos de recuperacion tisular que culminan con

la recuperacion Gsea [15].

A pesar que gran parte del conocimiento relacionado con el proceso de coagulacién proviene
de modelos experimentales [134], los modelos matematicos y las simulaciones computacionales
proporcionan informacién adicional sobre la interaccidon proteica, celular y tisular que tiene
lugar [110,135]. En general, los modelos matematicos de coagulacién son de tres tipos: los
modelos celulares, los modelos bioquimicos y los modelos de tiempo de coagulacién [109,135,
136]. Los modelos celulares describen la actividad celular asociada a la coagulacién y la relacién
que existe entre la senalizacién bioquimica y los receptores del citoplasma celular [135,137].
En estos modelos el objetivo es obtener informacion sobre las concentraciones celulares que
participan en la coagulacién, y su influencia en la adecuada formacion del codgulo respecto a las
superficies celulares y extracelulares de contacto [109]. Por su parte, los modelos bioquimicos
se basan en la descripcién de la compleja cadena de senales bioquimicas que conducen a la
formacién del codgulo. Aunque estos modelos son soportados por evidencia experimental de la
via de coagulacién, no permiten obtener informacion adicional sobre condiciones patoldgicas,
la mayoria de las veces asociadas a desordenes de la actividad de celular [136,138]. A partir de
esta desventaja surgen los modelos de tiempo de coagulacién, en los que como su nombre lo
indica se analiza el tiempo que tarda la formacion del coagulo y el equilibrio que debe existir
entre células y proteinas procoagulantes [110]. En particular, este tipo de modelos proporciona
informacién de la formacién, crecimiento y posterior degradacién del codgulo bajo situaciones

hemostaticas normales asi como en casos de desérdenes hemostaticos [110,135,139].

Aunque el interés por estos modelos es incuestionable, en la mayoria de ellos el problema
de la coagulacion es tratado como un fenémeno biolégico que es necesario simplificar dada la
compleja cadena de eventos bioquimicos asociada. Adicionalmente, estos modelos carecen de
una aplicacién especifica y por lo tanto no pueden ser utilizados directamente como herra-
mienta de diagndstico en un caso médico concreto. En este capitulo se presenta el desarrollo
de un modelo matemadtico de la coagulacion que adopta caracteristicas de cada uno de los tres
grupos de modelos mencionados y que ademas trata el problema de la coagulacién en una
aplicacién especifica, en este caso, la interfase hueso-implante dental. A diferencia de otros

modelos [111,136], nuestro enfoque de la coagulacién se centra en las reacciones cinéticas de
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la denominada via comun de la coagulacion y en la influencia de las plaquetas y del tiempo de
coagulacién en la consolidacién de la cicatrizacién inicial de la interfase hueso-implante dental.
Con la solucién del modelo en esta interfase se busca que los resultados sean aplicables a un
caso médico concreto, en este caso, la formacion del codgulo que inicia la serie de eventos que

finaliza en la adecuada oseointegracién del implante dental [15,24].

Para validar el modelo se siguieron dos estrategias. En primer lugar se realizaron simula-
ciones computaciones utilizando el método de los elementos finitos de las que se obtuvieron
resultados que concuerdan cualitativamente con resultados experimentales, a nivel tanto espa-
cial como temporal. Adicionalmente se realizaron dos modificaciones al modelo para evaluar
su comportamiento ante condiciones patoldgicas especificas, de las cuales de nuevo se obtu-
vieron resultados que concuerdan con el caso experimental. En la siguiente seccién se describe
el proceso bioldgico de la coagulacién y el modelo matematico propuesto. Luego se realiza la
descripcién de la simulacién, los casos analizados y los resultados obtenidos. Finalmente se

presenta la discusion de las limitaciones del modelo y las aplicaciones futuras.

5.2. Materiales y Métodos

5.2.1. Proceso Bioldgico de la Coagulacion

La coagulacion es un proceso que hace parte del mecanismo de hemostasis encargado de
proteger la integridad del sistema vascular luego de una lesién [68]. En general, la recuperacién
vascular consta de tres etapas. Cuando un capilar es lesionado, la sangre entra en contacto con
el tejido subendotelial rico en coldgeno [70]. Esto activa la cadena bioquimica de moléculas
presentes en el plasma sanguineo conocidas como factores de coagulacién que concluye con
la coagulacién de la sangre [70,134]. Al mismo tiempo, las plaquetas transportadas por la
sangre infiltrada se agrupan y forman un tapén inicial y el capilar lesionado se contrae (figura
5.1) [68,70]. La accién conjunta de estos procesos crea el tapén final que detiene la pérdida

de sangre y recupera la integridad del sistema vascular en la zona de la lesién [15,68].

El sangrado contiene glébulos rojos, leucocitos y plaquetas [24]. Aunque los glébulos rojos
estdn maés orientados al transporte de oxigeno, son los leucocitos y las plaquetas las encar-

gadas de iniciar el proceso de cicatrizacién [15,24]. Los leucocitos o glébulos blancos son los
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Figura 5.1: La respuesta bioldgica ante una lesiéon vascular que termina con la formacién del
codgulo final comprende tres etapas simultaneas, a saber: 1) Coagulacién y activacién de los
factores de coagulacién, 2) Activacién de las plaquetas y formacién del tapén inicial, y 3)

Vasoconstriccién que causa la disminucién de la pérdida de sangre.

encargados de iniciar la respuesta inmunolégica, mientras que las plaquetas se encargan de
detener el flujo de sangre al liberar una serie de granulos [68]. Estos granulos contienen varias
moléculas que gobiernan la actividad inicial en la zona de la lesién entre las que se destaca el

fibrinégeno, una proteina que también esté presente en el plasma sanguineo [70, 71].

La cadena de reacciones que permite la coagulacién de la sangre es ain motivo de estu-
dio [111]. Sin embargo, se han logrado determinar dos vias que conducen a la formacién del
coagulo. La primera es la via intrinseca, activada cuando la sangre transportada por el sis-
tema vascular entra en contacto con otras superficies como el ambiente subendotelial rico en
coldgeno o algunas superficies negativamente cargadas como el vidrio [70,111]. La segunda via
de coagulacién o via extrinseca es activada por la presencia de una lesion vascular que induce
una respuesta bioquimica desde los tejidos danados [15,70]. Se ha determinado que estas dos
vias se combinan en una via comun que conduce a la produccion de trombina a partir de su
precursor, la protrombina [68,140]. La protrombina es una proteina presente en el plasma san-

guineo que es transformada en trombina por accién de los factores de coagulacién. La funcion
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de la trombina es convertir el fibrindgeno presente en la sangre infiltrada en mondmeros de
una nueva proteina denominada fibrina (figura 5.2). Los mondémeros de fibrina se agregan en
fibras entrecruzadas que crean una red tridimensional que detiene completamente el flujo de
sangre v que ademas protege los tejidos dejados al descubierto tras la insercién del implan-

te [15]. Esta red de fibras conforma el denominado codgulo de fibrina o codgulo final [70,71].

Coagulacion
|

Y 4

{Vl’a Intrinseca] {Vl’a Extn’nseca}

Colageno del tejido

i Tejido Lesionado

Via Comun Red de
Fibrina

Protrombina l = Trombina —M

Fibrinégeno

Figura 5.2: La coagulacién puede activarse por accién del tejido subendotelial (via intrinseca)
o por accion del tejido lesionado (via extrinseca). Ambos tipos de activaciéon conducen a una
via comun en la que la protrombina es convertida en trombina, que a su vez convierte el

fibrinégeno presente en la sangre infiltrada en la red de fibrina que compone el coagulo final.

5.2.2. Modelo Matematico

Aunque el proceso de coagulacién comprende una compleja cadena de eventos celulares
y moleculares, la formacién del codgulo de fibrina puede verse fundamentalmente como la
conversién de trombina en fibrina [70]. Ya que ambas sustancias se encuentran en la sangre,
puede suponerse que la conversién se inicia una vez que se detiene el flujo de sangre en la
zona de la lesién, es decir, después de la activacion y agregacién de las plaquetas y una vez

que los factores de coagulacién activan la via comun (figura 5.2) [68,70]. Un mecanismo de
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conversién de este tipo puede entenderse como una reaccion cinética entre dos sustancias, a
saber, trombina y fibrinégeno, donde la primera sustancia es el agente activador y la segunda
sustancia el agente de conversién [121,125]. Este tipo de reaccién cinética se expresa utilizando

la Ley de accion de masas de la siguiente manera [117]:

k
P=T (5.1a)
ko
k3
F=G (5.1b)
k4
TR F (5.1c)
oF + T ™ 31 (5.1d)

En la ecuacién (5.1), T es la concentracién de trombina, F' es la concentracién de fi-
brinégeno, P es la concentracién de protrombina y G es la concentraciéon de granulos liberados
por las plaquetas. De acuerdo a la Ley de acciéon de masas, al duplicar la concentracion de una
de las sustancias de entrada se duplica la tasa de colisién entre las moléculas, lo que a su vez
aumenta al doble la concentracién de los productos de la reaccién [117]. De la ecuacién (5.1)
se observa que la trombina se forma a partir de la protrombina, mientras que el fibrinégeno se
considera como un subproducto de los gréanulos liberados por las plaquetas [72]. La ecuacién
(5.1a) establece que la protrombina es el precursor de la trombina, la ecuacién (5.1b) indica
que el fibrinégeno proviene de los granulos liberados por las plaquetas, y las ecuaciones (5.1c¢)
y (5.1d) establecen que la trombina inicia el proceso de conversién. A partir de la ecuacién

(5.1) se obtiene el siguiente sistema de ecuaciones diferenciales:

35] = DrV(T] + kn[P] = ka[T] = ko[ T][F]? (5.2a)

En la ecuacién (5.2) las expresiones dadas por (5.1) son complementadas con un término
de transporte que tiene en cuenta la difusién tanto de trombina como de fibrinégeno. De esta

manera, es posible analizar el cambio en la concentracion de estas sustancias en el tiempo
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como un proceso difusivo que depende de los términos de formacion y degradacion contenidos
en la ley de accién de masas. La reaccién cinética dada por (5.2) es complementada con una
tercera expresion que describe explicitamente la formacién de fibrina y que estda dada por la

siguiente ecuacién:

8f _ afmax(l - €$P(—Olt - ﬁf))

ot = | 1= Bfmmerp—at—gp) | °) (5:3)

En la ecuacién (5.3) f es la concentraciéon de fibrina, fnq. es el valor méximo de la
concentracién de fibrina [115], a es la tasa de activacién de fibrina relacionada con la tasa de
polimerizacién de las fibras de fibrina [71] y 3 es el factor de calidad de sangre que relaciona
la conversién de fibrinégeno en fibrina con el nimero de plaquetas [141]. La funcién S(F) se
encarga de transmitir el patrén de conversién iniciado en (5.2) y corresponde a una funcién

de activacién escalon dada por la expresion:

(5.4)

donde w es el valor umbral de polimerizacién y p es una constante que ajusta la pendiente

de la activacion.

A partir de un andlisis numérico dimensional, del analisis de la literatura disponible y
utilizando los resultados reportados para el modelo de glucdlisis que genera patrones espacio-
temporales similares a los buscados [125], se obtienen los valores de los pardmetros del modelo
descrito por las ecuaciones (5.2) y (5.3). La tabla 5.1 resume estos valores. Una revisién

detallada de su origen puede encontrarse en el Apéndice B.
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Parametro Valor Unidades

Dy 5,0417x10~%  mm?/s [142]
Dp 5,647x107°  mm?/s [143,144]

k1 2,0x1073 s1

ko 102x1076 s71

k3 1,7x1073 s~1

k4 50x10~6 s—1

ks 102x10~6 s71

ke 1,7x1073 s~1
Jmaz 2,5 mg/ml [115]

a 0,5 s—1 [71,145]

B 0,4 ml/mg

w 1,0 mg/ml

P 10 adimensional

Tabla 5.1: Valores de los pardametros del modelo dimensional.

5.3. Simulaciéon Numérica

5.3.1. Descripcion de la Simulacién

El modelo es discretizado utilizando el método de los elementos finitos para la discreti-
zacién espacial y un esquema de diferencias finitas implicito del tipo Backward Fuler para
la discretizacién temporal. El sistema no lineal resultante se resuelve utilizando el método de
Newton-Raphson. Una explicacion detallada de estos métodos se encuentra en el Apéndice A.
La solucion se obtuvo usando como dominio una malla bidimensional de elementos lineales
que reproduce una seccién de la interfase entre el borde del hueso y el perfil de rosca de un
implante dental (figura 5.3). La geometria y dimensiones del perfil del implante se obtuvieron
a partir de informacién proporcionada por el fabricante de implantes dentales MIS Technolo-
gies Ltd. (Shlomi, Israel). El ancho de la interfase corresponde a observaciones experimentales

del espesor de la capa de proteinas que se adhiere a la superficie del implante y del volumen
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de tejido necrético causado por el procedimiento de insercién [26, 146].

a)

-~
r

0.55mm

Figura 5.3: a) Esquema del sitio de insercién de un implante dental. b) Geometria de la
interfase formada entre el hueso y el implante. ¢) Diagrama y dimensiones de la seccién de

interfase usada como dominio bidimensional.

La malla finalmente utilizada consta de 18.728 elementos cuadrildteros bilineales de cuatro
nodos para un total de 18.417 nodos. Las condiciones iniciales para las ecuaciones de trombina
y fibrinégeno corresponden a pequenas perturbaciones del estado estable obtenido mediante
el andlisis matematico de las ecuaciones de reaccion-difusion y el denominado espacio de
Turing [121]. Como la fibrina es un producto de la reaccién cinética entre la trombina y el
fibrin6geno, la condicién inicial para la ecuacién (5.3) se supone igual a cero. En todos los
casos se asumen condiciones de flujo en el contorno iguales a cero, lo que supone la formacion
de un tapon inicial de plaquetas que detiene el flujo de sangre en la zona de la lesién. El tiempo
de simulacién corresponde al tiempo necesario para la formacion de la fibrina y del codgulo
final y se asume igual a diez minutos [147]. La solucién computacional se obtuvo usando un
computador portatil con procesador AMD Turion 64X2 1.6GHz, 2GB RAM en un tiempo

total de cuatro y media horas.
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5.3.2. Casos Analizados

Como se describié en la introduccién, las plaquetas hacen parte del proceso de formacién
del codgulo final. En condiciones normales, una persona tiene entre 150x10° y 400x10° pla-
quetas por litro de sangre [148]. Sin embargo, desordenes del mecanismo de produccién de las
plaquetas alteran el nivel normal de concentracién de estas células y causan anormalidades
en el proceso de coagulacién [140]. El aumento en el nivel de plaquetas (600x10° - 700x10°
células por litro) causa trombocitosis, un desorden de la sangre que usualmente es asintomético
pero que aumenta el riesgo de formacion de trombos, infartos cardiacos e isquemia localiza-
da [149]. En casos de trombocitosis extrema el niimero de plaquetas puede ser incluso mayor
a 1.000x10% células por litro [150]. Por el contrario, la disminucién en el nivel de plaquetas
(menos de 150x10? células por litro) o trombocitopenia es un desorden caracterizado por la
inadecuada formacién del codgulo y el aumento en el riesgo de sangrado [149], que puede ser

esponténeo si el niimero de plaquetas es menor a 20x10? células por litro [140, 151].

Para la evaluacion del modelo matematico propuesto se toma como ejemplo una condicién
clinica en la que el conteo de plaquetas es normal y se simula la formacién de la red de
fibrina. Adicionalmente se toman por separado una condicién de trombocitosis y una de
trombocitopenia. En los dos casos se simulé la formacién de la red de fibrina. En todos los
casos se mantuvieron las condiciones iniciales y de contorno ya mencionadas. Los cambios
en los pardmetros para las simulaciones de trombocitosis y trombocitopenia se explican en

detalle en los Apéndices C y D respectivamente

5.3.3. Resultados

El modelo que aqui se presenta simula la formacion del codgulo de sangre en la interfase
hueso-implante dental a partir de la reaccién cinética entre la trombina y el fibrinégeno. Esta
reaccion estd caracterizada por la formaciéon de patrones espacio-temporales que suponen
la formacién de la red de fibrina que compone el codgulo final (figura 5.4). A partir del
estado inicial en el que no existe fibrina (figura 5.4a), el modelo predice la aparicién del
patrén espacio-temporal en 2 minutos (figura 5.4b), 5 minutos (figura 5.4c) y 10 minutos

(figura 5.4d). Como el tiempo necesario para la formacién del codgulo de fibrina es de 10
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minutos [15,147], se supone este tiempo como el tiempo en el que el patrén alcanza su estado
estable. En ningtn caso el patrén espacio-temporal toma valores de concentracion superiores
a 2.5 mg/ml, que corresponde al valor méximo dado por la concentracién tipica de fibrina que

se reporta en [115].

Figura 5.4: Evolucién temporal de la formacién de fibrina en el dominio bidimensional (en

mg/ml) a) Condicién inicial, b) 2 minutos, ¢) 5 minutos, d) 10 minutos.

Para observar la evolucién temporal de la formacion fibrilar, se seleccioné un punto cerca
del centro del dominio y se extrajeron los valores de trombina, fibrinégeno y fibrina. Las figuras
5.5 - 5.7 resumen los valores obtenidos, de las cuales puede verse que mientras la concentracion
de trombina disminuye en el tiempo, la concentracion de fibrinégeno aumenta hacia su estado
estable. Este hecho pone en evidencia la reaccién cinética de activacion existente entre las dos
sustancias, es decir, la concentracién de trombina disminuye por el consumo que se requiere
para la transformacion del fibrindgeno en fibrina mientras la activaciéon de plaquetas por la
presencia de trombina aumenta la concentracién de fibrindgeno [141]. Luego el fibrinégeno
comienza su transformacién en fibrina con lo cual la concentracién de estd ltima aumenta

hasta alcanzar el valor de estado estable [71].
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Figura 5.5: Evolucién temporal de la concentracién de trombina para un punto cercano al

centro del dominio bidimensional.

La caracteristica espacial propia de esta reaccién conduce a la formaciéon de un patrén de
fibras de fibrina. Haciendo un acercamiento mediante la reduccion del dominio a un cuadrado
de 1 pum de lado y el escalamiento espacial del modelo, es posible apreciar en detalle la distri-
bucién fibrilar de la fibrina en estado estable (figura 5.8). Esta distribucién esté caracterizada
por el agrupamiento de zonas de igual concentracién de fibrina en arreglos similares a fibras
entrelazadas que en ningun caso sobrepasan el valor de concentracién méaximo de fibrina, es

decir, 2.5 mg/ml [115].

Ya que la formacion del patrén espacio-temporal estd relacionada con la activacion de
plaquetas, la variacién en la concentracion de estas células conduce a variaciones en los niveles
de fibrinégeno y éstas a su vez a variaciones en los niveles de fibrina. Debido a esto, el
modelo puede extenderse al analisis de los dos desérdenes plaquetarios antes mencionados:
trombocitosis y trombocitopenia. En la figura 5.9a se muestra el estado estable alcanzado
por la fibrina cuando la concentracién de plaquetas es 1.000x10° células por litro. Bajo estas

condiciones, aunque la concentracién de fibrina se mantiene dentro de su valor maximo, se
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Figura 5.6: Evolucién temporal de la concentracion de fibrinégeno para un punto cercano al

centro del dominio bidimensional.

observa que la densidad de la formacién del patrén es mayor respecto al resultado de la figura
5.4d, donde la concentracién de plaquetas usada es 300x10° células por litro. En contraste,
cuando la concentracién de plaquetas disminuye a 20x10? células por litro, nivel caracteristico
de la trombocitopenia, se obtiene un patrén de fibrina cuyo estado estable tiene una densidad

menor respecto de la figura 5.4d. Este resultado se muestra en la figura 5.9b.

Aunque cualitativamente se puede observar que en las figuras 5.4, 5.9a y 5.9b existen
diferencias en la densidad del patrén espacio-temporal, una prueba sencilla permite cuantificar
esta diferencia. Tomando los estados estables de fibrina en cada uno de los tres casos, es decir,
nivel normal de plaquetas, trombocitosis y trombocitopenia, se realizé una ponderacién en
el dominio obteniendo el valor medio de la concentracién de fibrina. En el caso del valor
normal de plaquetas se obtuvo como valor medio una concentracién de 1.7552 mg/ml. Por
su parte, en trombocitosis se obtuvo una concentracién de 1.9961 mg/ml, mientras que en
trombocitopenia se obtuvo un valor de 1.2206 mg/ml. Comparando los resultado se observa

cuantitativamente que el nimero de plaquetas modifica la concentraciéon media de fibrina
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Figura 5.7: Evolucién temporal de la concentracion de fibrina para un punto cercano al centro

del dominio bidimensional.

formada y en consecuencia, la calidad del codgulo final. Es decir, en el caso de trombocitosis
la mayor densidad en el codgulo indica una mayor probabilidad de formacién de fragmentos o
trombos, mientras que en el caso de trombocitopenia una menor densidad del codgulo indica
la mayor probabilidad de hemorragias y sangrado espontaneo, lo cual concuerda con lo que

se reporta en la literatura medica [140, 150].

Para la prediccién de la formacion de la red fibrilar, las suposiciones hechas a la cadena de
la coagulacién permiten obtener resultados que concuerdan con el caso experimental. Prueba
de ello es la asimetria del patrén espacio-temporal obtenido y las dimensiones de las fibras de
fibrina. Microfotografias tomadas a coagulos de sangre formados un dia después de la fractura
del fémur de una rata muestran la disposicién que a manera de puntos alargados adquiere la
red de fibrina [152] de manera semejante al patrén mostrado en la figura 5.4. Adicionalmente,
pruebas experimentales han establecido que las fibras de fibrina pueden tener entre 100 y

500 nm de ancho [71,115,153]. En la figura 5.8 se observa que el ancho de las fibras (gris

73



CAPITULO 5. MODELO MATEMATICO DE LA COAGULACION EN LA INTERFASE
HUESO IMPLANTE - DENTAL

0.0 0.5 1.0 1.5 2.0

Figura 5.8: Detalle del estado estable de la formacién de fibrina (en mg/ml).

oscuro) obtenido mediante la simulacién es de aproximadamente 250 nm, valor que se ajusta

al intervalo experimental mencionado.

5.4. Discusion

El objetivo de este trabajo es presentar un modelo matematico de la coagulacion en la
interfase hueso-implante dental. El modelo estd basado en dos suposiciones. En primer lugar
se adopta un enfoque reducido del fenémeno de la coagulacion en el cual la formacién del
coagulo de fibrina depende de la reaccién cinética entre la trombina y el fibrindgeno. Este
hecho permite simplificar el fenémeno de la coagulacion al iniciarlo luego que los factores
de coagulacién activan la via comin y comienza la formacién de la red de fibras de fibrina
[68,70,134]. En la segunda suposicién se han considerado el tiempo de coagulacién y el nimero
de plaquetas como indicadores del tipo de codgulo formado. Esta segunda hipétesis garantiza
que el modelo no sélo tenga en cuenta la interaccién bioquimica de las dos sustancias de interés

sino también el tiempo de coagulacién y la concentracién de células sanguineas, en este caso,
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Figura 5.9: a) Estado estable de la fibrina cuando la concentracién de plaquetas corresponde a
trombocitosis (en mg/ml). b) Estado estable de la fibrina cuando la concentracién de plaquetas

corresponde a trombocitopenia (en mg/ml).

las plaquetas [110,137,138]. Bajo estas suposiciones el modelo es capaz de predecir la formacién
de la red de fibras de fibrina en una seccién de la interfase hueso-implante dental a partir de
la aparicion de patrones espacio-temporales distribuidos en el dominio analizado aplicando
una restriccién para la estabilidad en el tiempo [147] y una caracteristica de formacién dada

por la concentracién de plaquetas [24,151].

Se debe admitir que el modelo es sélo una aproximacién a la realidad del fenémeno bioldgi-
co de la coagulacién, y por lo tanto, existen una serie de limitaciones asociadas al enfoque
utilizado. La primera limitacién consiste en la simplificacién hecha a la cadena de eventos
moleculares que rodean la coagulacién. Como se describe en la figura 5.2, la formacién de la
red de fibrina es una consecuencia de la activacion de la via intrinseca y extrinseca que conflu-
yen en la denominada via comin. En el modelo presentado, la via comun se supone iniciada
mientras que la formacion del codgulo comienza a partir de la conversion de fibrinégeno en
fibrina. No obstante, la activacion de las vias intrinseca y extrinseca es un aspecto de interés al
interior de la realidad biolégica del proceso de coagulacién porque supone la activaciéon de una
amplia cadena de moléculas que han sido estudiadas por multiples trabajos experimentales y

que en algunos casos siguen siendo motivo de investigacién [111].
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La segunda limitacion esta relacionada con la activacién celular y molecular causada por la
superficie del implante dental. Estd ampliamente reportado que la superficie del implante den-
tal estimula la activacién de las plaquetas y el anclaje de las redes de fibrina que posteriormente
proporcionan el soporte para la migracién y diferenciacion de las células osteoprogenitoras en-
cargadas de la recuperacién del hueso lesionado [15,24]. Aunque en el modelo propuesto no
se tiene en cuenta este aspecto, se reconoce que la superficie del implante influye no sélo en
la formacion del codgulo de fibrina sino en la adecuada oseointegracion del implante, razén
por la cual, la extensién del modelo al caso general de recuperacion dsea debe considerar la

superficie bioactiva del implante.

La tercera limitacion estd relacionada con las condiciones iniciales y de contorno. Si bien
las condiciones iniciales fueron obtenidas de las concentraciones promedio reportadas en la
literatura, de la cadena de activacién de los factores de coagulacién durante las vias intrinse-
cas y extrinsecas dependen las concentraciones que finalmente se encuentran en la etapa de
conversién de fibrinégeno a fibrina [70,71,134]. Estas variaciones afectan la formacién de la
red fibrilar, y por lo tanto, un analisis completo de la cadena de eventos moleculares previos a
la conversién del fibrinégeno en fibrina permite ampliar la aplicacién del modelo a desérdenes
de la actividad molecular de algunos factores de coagulacién, células y tejidos que alteran las
concentraciones iniciales de trombina, fibrinégeno y fibrina [134]. En cuanto a las condiciones
de contorno, asumir el flujo de sangre igual a cero en el tiempo cero supone la formacién de
un coagulo inicial que detiene la pérdida de sangre y confina la sangre infiltrada a interfase
hueso-implante dental. Este codgulo inicial supone la activacion de las plaquetas y la activa-
ci6én del proceso de vasoconstriccién de los vasos sanguineos averiados [68]. Sin embargo, en el
acercamiento realizado a través del modelo, la vasoconstriccién, y en general, la recuperacion
de la red vascular no se tiene en cuenta ya que la cantidad de sangre infiltrada en la zona de
la lesién no es un parametro analizado, y ademads es suficiente con suponer una concentracién
promedio de plaquetas en sangre para referirse a su activacién y agregacion. Adicionalmente,
la recuperacién de la red vascular se considera igual a la formacién de la red fibrilar, toda vez

que la formacién de fibrina se da a lo largo de los vasos sanguineos recuperados [15].

En cuarto lugar, los pardametros del modelo fueron algunos estimados de la literatura dis-
ponible, otros fueron estimados a partir de resultados experimentales y otros fueron tomados

directamente de trabajos numéricos previamente reportados. Sin embargo, el valor exacto de
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muchos de ellos es una incégnita, siendo necesario ajustarlos de manera que la formacién de
los patrones espacio-temporales fuera la esperada (Apéndice B). La dificultad para obtener
los valores adecuados a partir de pruebas experimentales es una debilidad que comparte el
modelo con otros trabajos en el drea del modelado computacional de fenémenos bioldgicos.
Sin embargo, se debe destacar que los valores hallados numéricamente se pueden correlacionar
con otros encontrados en trabajos experimentales, lo cual hace que el modelo sea viable desde

el punto de vista biolégico.

A pesar de estas limitaciones, el modelo presentado puede considerarse como un avance en
el modelado computacional de la coagulacién, en especial por adoptar caracteristicas de cada
uno de los tres tipos de modelos tradicionalmente reportados. En particular, la posibilidad
de predecir la formacién del coagulo respecto a variaciones de la concentraciéon de plaquetas
es una forma sencilla de analizar desérdenes hematolégicos, en especial cuando en la practica
médica el diagnéstico de estos desérdenes depende de pruebas de conteo celular [150,151]. Fi-
nalmente, la complejidad del fenémeno bioldgico obliga a realizar simplificaciones de manera
que se pueda obtener un modelo viable para su solucién computacional. No obstante las limi-
taciones, los resultados obtenidos muestran la capacidad del modelo presentado de reproducir
caracteristicas importantes del proceso biologico de la coagulaciéon en implantes dentales que

concuerdan con resultados experimentales [24,139,152].

La ampliacién del modelo presentado con las etapas de recuperacién tisular posteriores a la
coagulacién de la interfase hueso-implante dental debe permitir obtener resultados ajustados al
proceso de oseointegracion, toda vez que la formacién de nuevo hueso depende en gran medida
de una adecuada formacion de la red de fibras de fibrina sobre la cual inicia la migracién y
diferenciacién de células osteoprogenitoras [15,24]. El modelo presentado, en concordancia
con la perspectiva bioldgica, contiene las bases para el modelado de las siguientes etapas
de recuperacién Osea y plantea la necesidad de tener en cuenta la superficie bioactiva del
implante dental no sélo como agente modificador de la estructura tisular en la interfase hueso
implante dental sino como una superficie que modifica las condiciones iniciales y de contorno

del modelo.
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CAPITULO O

MODELO MECANOBIOLOGICO DE LA OSEOINTEGRACION DE
UN IMPLANTE DENTAL

6.1. Introduccion

Desde el punto de vista biolégico, la cicatrizacién de la interfase hueso-implante dental
puede resumirse en cuatro etapas [15,23]: 1) coagulacién de la sangre, 2) migracién de células
osteoprogenitoras, 3) formacién de tejido granular (matriz de coldgeno y nuevos vasos san-
guineos), y 4) formacién de nueva matriz 6sea. Esta cicatrizacién esté condicionada al entorno
mecanico creado por los efectos de adhesién molecular y celular [21], los efectos de contrac-
cién debidos a la migracion celular [24] y el proceso de mecanotransduccién dsea que regula

la formacién de nuevo hueso por accién de las fuerzas externas [18,25].

Por su parte, la superficie del implante modifica la actividad celular y molecular en la
interfase, de manera que las superficies con alta rugosidad permiten mayor adhesion de células
y moléculas [26,27]. Esto causa mayor adhesién y formacién de tejidos alrededor del implante,
y por lo tanto una adecuada oseointegracién [4,19]. Por el contrario, las superficies con baja
rugosidad no ofrecen suficiente adhesion a células y moléculas de manera que las fuerzas de
contraccién producidas por la migracion celular pueden separar los tejidos en formacién de la
superficie del implante [19]. Esto crea una brecha entre el implante y el frente de recuperacién

tisular que disminuye el grado de oseointegracién y puede causar la pérdida del implante [4,24,
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28]. Por su parte, La presencia continua de los estimulos mecédnicos permite la consolidacién
del nuevo tejido dseo y la correcta cicatrizacién de la interfase hueso-implante dental [25,104].
Este balance entre estimulo mecanico y proceso bioldgico es la realidad anatémica y funcional
de la mecanobiologia como area de la ciencia que estudia la accién biolégica del estimulo

mecanico y la accién de éste en la arquitectura de los tejidos [29].

Aunque gran parte del conocimiento que se tiene sobre la cicatrizacién de la interfase pro-
viene de trabajos experimentales, en los tltimos anos se han obtenido resultados cuantitativos
a partir del desarrollo de modelos matematicos computacionales que analizan numéricamente
los procesos biolégicos y los fendmenos mecanicos. Por lo tanto, un adecuado balance entre
la mecanobiologia experimental y la computacional permite una mejor interpretacién de los

resultados experimentales y una mejor provisién de datos para los modelos mateméticos [29].

Desde la perspectiva biolégica se han formulado modelos matematicos de la recupera-
cion tisular en la interfase hueso-implante dental basados en los procesos de diferenciacion,
proliferacién y migracién celular, y el comportamiento transitorio de la matriz extracelu-
lar [32,33,154]. Aunque los resultados numéricos obtenidos se correlacionan con resultados
experimentales, en ninguna de las formulaciones se tiene en cuenta que la interfase hueso-
implante dental es una entidad viva cuyas propiedades estdn continuamente cambiando debi-
do a factores mecdnicos [18,25]. Otros autores han realizado simulaciones del comportamiento
de la interfase hueso-implante dental desde un enfoque mecanico que utiliza como parametros
la geometria y material del implante, las propiedades del hueso y los niveles carga aplica-
dos [30,31,47]. En estos casos, aunque las descripciones hechas a la interfase no incluyen
variables bioldgicas ni se ajustan a ningun patrén de comportamiento bioquimico, la relacién
entre los estimulos mecédnicos y la diferenciacién tisular permite obtener resultados ajustados

a observaciones experimentales.

Aunque el interés de estos modelos es incuestionable, se ha establecido que una descripcién
de la interfase hueso-implante dental que combine los aspectos biolégicos de la recuperacién
tisular con los factores mecanicos asociados permite obtener un modelo matemaético de la
oseointegraciéon més ajustado a la realidad fisiolégica del problema [33,154]. En este capitulo

se presenta un nuevo modelo matematico de la oseointegracién de un implante dental basado
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en la descripcién de la cicatrizacién en la interfase hueso-implante dental. A diferencia de
otros modelos, el enfoque que se presenta considera la cicatrizacién como un proceso bioldgico
secuencial mediado por los factores mecanicos y la superficie del implante. Este enfoque com-
plementa modelos anteriores permitiendo combinar el entorno biolégico, entorno mecanico y
la inlfuencia de la superficie del implante en la consolidacién de una adecuada oseointegra-
cién. Por lo tanto, con la solucion del modelo se busca establecer una relacién entre el tipo de
superficie usada en el implante dental y el nuevo hueso formado en la interfase. Para validar
el modelo se realizaron simulaciones computacionales utilizando el método de los elementos
finitos en las que se consideran tres tipos de superficie de implante dental: superficie rugosa,
superficie mediamente rugosa y superficie lisa. Los resultados obtenidos concuerdan cualitati-
vamente con resultados experimentales a nivel tanto espacial como temporal. Se concluye que
el modelo puede ser utilizado como base metodologica para la creacién de una herramienta de
uso odontolégico que permita prededir el grado de oseointegracién de un implante dental en
funcién de caracteristicas anatomicas y fisiolégicas del hueso receptor, el disefio del implante y
la distribucién de cargas entre el hueso y el implante [5,6]. En la siguiente seccién se describe
el modelo matematico propuesto. Luego se realiza la descripciéon de la simulacién, los casos
analizados y los resultados obtenidos. Finalmente se presenta la discusion de las limitaciones

del modelo y las aplicaciones futuras.

6.2. Materiales y Métodos

6.2.1. Mecanobiologia de la interfase hueso-implante dental

La cicatrizacién de la interfase hueso-implante dental es un proceso complejo que invo-
lucra un amplio nimero de células, moléculas y fenémenos mecanicos. Sin embargo, para la
formulacion de nuestro modelo matematico se ha recurrido a una descripcién simplificada,
y por lo tanto incompleta, de la realidad mecanobioldgica de la interfase. Una revisién maés

detallada se presenté en el capitulo 3 [15-18,23,152].

En términos generales, el proceso biolégico de cicatrizacién de la interfase hueso-implante
se compone de cuatro etapas, cada una asociada a un evento biolégico caracteristico [15,23]

(figura 3.1): 1) formacién del hematoma (sangrado y coagulacién), 2) degradacion del coagulo y

80



CAPITULO 6. MODELO MECANOBIOLOGICO DE LA OSEOINTEGRACION DE UN
IMPLANTE DENTAL

limpieza de la herida (fibrindélisis), 3) formacién de tejido granular (fibroplasia y angiogénesis),

y 4) formacién de nuevo osteoide (modelado éseo).

Con el sangrado provocado durante el procedimiento quirdrgico de insercién de un implante
dental [55,56] se activan los eventos bioldgicos que culminan con la cicatrizacién de la interfase
hueso-implante dental. Inicialmente los vasos sanguineos averiados se contraen y las plaquetas
provenientes del torrente sanguineo se activan formando un tapén que detiene temporalmente
el flujo de sangre [70,73]. Este tapén temporal es luego reemplazado por un tapén hemostatico
formado por la reaccién cinética ente la trombina y el fibrinégeno, dos proteinas presentes en
la sangre [46,73,74]. La trombina convierte el fibrinégeno en fibras de fibrina [70,71]. Esta
fibras se acumulan formando el codgulo de fibrina que detiene completamente el flujo de sangre
y ademads protege los tejidos dejados al descubierto tras la insercién del implante [15]. Luego
de la coagulacién, algunas de las fibras de fibrina son degradas para permitir el avance de las
células madre encargadas de restaurar los tejidos [68,76]. Esta degradacién es realizada por
la plasmina, una proteina presente en el plasma sanguineo en su forma inactiva plasminégeno

[15,76,78], y acompanada por la actividad de limpieza de macréfagos y neutrédfilos [23,24].

Alrededor del cuarto dia de cicatrizacion, un proceso conocido como fibroplasia inicia el
reemplazo del codgulo de fibrina por una nueva matriz extracelular conocida como tejido
granular compuesta en gran medida coldgeno y los nuevos capilares formados durante la
angiogénesis [15]. Esta nueva matriz facilita la migracién de las células osteogénicas [23],
estimuladas por el factor de crecimiento derivado de las plaquetas (PDGF), el factor TGF-
B [24] y el factor de crecimiento de fibroblastos (FGF) [75]. Entre el 7-10 dia de cicatrizacidn,
algunos de los fibroblastos en la herida se transforman en mioblastos [16] caracterizados por
tener microfilamentos citoplasmaticos de a-actina de musculo liso que les permite generar

fuerzas contréictiles responsables de la contraccién de la herida [15,16,24].

Cerca del dia 14 después de la lesién [23, 75] se inicia la osteogénesis o formacién de
nuevo hueso a lo largo de las estructuras vasculares [23,62]. Durante la osteogénesis, el tejido
granular es reemplazado por fibras de coldgeno que poco a poco son mineralizadas para crear
la nueva matriz ésea [25,62]. En el caso de los implantes dentales, la osteogénesis puede ser
directa y de contacto [24]. En la osteogénesis directa el nuevo éseo se forma desde el borde del

hueso receptor. En la osteogénesis de contacto, el nuevo hueso se forma desde la superficie del
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implante. Este tipo de osteogénesis depende de dos fenémenos asociados al implante dental:
osteoinduccion y osteoconduccion [24,34]. La osteoinduccién es el reclutamiento de células
madre que de alguna manera son estimuladas a proliferar como células formadoras de matriz
Osea. Si estas células logran colonizar la superficie del implante dental entonces se dice que esta
superficie es osteoinductiva [34]. Por su parte, la osteoconduccién se define como la formacién
de hueso sobre la superficie del implante [24,34]. Este fenémeno depende esencialmente de la

biocompatibilidad del material del implante y las caracteristicas de su superficie [27,44].

Con el modelado termina el proceso bioldgico de cicatrizacién de la interfase hueso-
implante dental. Sin embargo, factores como 1) la adhesién celular, 2) la migracién y pro-
liferacién de las células sobre los tejidos circundantes, y 3) la accién de las cargas internas
y externas se encuentran relacionados con la respuesta mecédnica de dicha interfase (figura
3.3). Los fenémenos de adhesion son aquellos producidos por la fijacién de las células a un
sustrato [91] y se caracterizan por la presencia de tensiones entre el citoplasma de las células
y el sustrato al cual se adhieren [97]. Por su parte, la contraccion es un fendmeno mecénico
producido por las células al desplazarse sobre un sustrato [16]. En la fibroplasia y modelado,
los fibroblastos y células osteogénicas se adhieren a la red de fibrina y comienzan a desplazarse
a través de ella en un intento por colonizar la superficie del implante lo que crea tensiones que
contraen la red y pueden separarla del implante [19,24]. Finalmente, los fenémenos mecénicos
de activacion son aquellos que en presencia de una carga externa inducen la actividad me-
tabdlica necesaria para producir cambios estructurales en la matriz extracelular. En general,
estos fendmenos se presentan en la etapa final de la cicatrizacién de la interfase hueso-implante
como parte de la serie de senales biolégicas que estimulan la produccién o degradacién de la

nueva matriz ésea en respuesta a los estimulos de carga externa aplicados al implante [6,25].

6.2.2. Modelo Matematico

El enfoque matemaético utilizado estd basado en el uso de ecuaciones de reaccién-difusion
que describen la variacién en el tiempo ¢ y en la posicién & de una sustancia u = u(x,t) en

un dominio {2 (ver ecuacién 4.4, rescrita a continuacién).

ou(t,x)
ot

Tasa de Cambio

= V.(DVu(t,x) +  f(t,x)
————— —

Término Difusivo Término Reactivo
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A partir de la realidad mecanobioldgica de la interfase hueso-implante dental se han iden-
tificado cinco etapas principales de las cuales se extraen las variables del modelo (figura 3.5).
La primera de ellas es la coagulacién de la sangre, simplificada como una reaccién cinética
entre la trombina (T'(x,t)) y el fibrindgeno (F(x,t)) de la cual se obtiene fibrina (f(x,t)). La
segunda etapa corresponde a la degradacién del codgulo y la migracion de células osteogénicas
(Co(x,t)) debido la presencia de un gradiente quimiotactico [125]. Este gradiente es creado
por la activacién de las plaquetas que liberan el factor PDGF [70] y por la activacién de los
factores TGF-§ y FGF [75]. Sin embargo, considerar estos factores por separado supone un in-
conveniente debido a la falta de informacién experimental que permite ajustar los pardmetros
numéricos y por la mayor complejidad que adquiere el modelo. Por esta razén, estos factores
se han reunido en una tnica variable denominada quimico osteogénico (Q,(z,t)). La tercera
etapa corresponde al recambio del codgulo de fibrina por el tejido granular (G(z,t)). Este
tejido granular se supone producido por el contingente de células osteogénicas que agrupa los
macrofagos, los fibroblastos y los osteoblastos. La cuarta etapa corresponde a los desplaza-
mientos netos (U(x,t)) generados por el contingente de células osteogénicas al migrar sobre
el codgulo de fibrina. La quinta etapa es la osteogénesis (O(x,t)), que de acuerdo al tipo de
superficie presente en el implante dental puede ser directa o de contacto [24]. Un factor adi-
cional que aparece en las ecuaciones pero que no es una variable del modelo es la rugosidad

de la superficie del implante Rg, definida como un valor conocido en el intervalo [0-1].

Definidas las etapas del modelo, a continuacién de describen las ecuaciones de cada una

de las variables:

6.2.3. Trombina

orT

— = DpV2T + ki — koT — kT F? (6.1)
ot S——
Difusién Reaccién

En su forma més simple, la formacién del codgulo puede entenderse como la conversién de

fibrinégeno en fibrina en presencia de la trombina [70]. Una conversién de este tipo puede des-
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cribirse matematicamente como una reaccién cinética de transformacién entre una sustancia

de activacién (trombina) y una sustancia de conversién (fibrindgeno) [121,125].

La trombina se modela como una sustancia con difusién lineal con coeficiente Dr. La
cinética de transformacién estd controlada por un término de consumo no lineal con coefi-
ciente kg dependiente de la concentracion de fibrindgeno. Este término representa el gasto de
trombina necesario para activar la conversién de fibrindgeno [70,71]. La ecuacién de trombina
se complementa con un término independiente de produccién con coeficiente k1 y un término

de consumo lineal con coeficiente ko [124,125].

6.2.4. Fibrinogeno

oF

—— = DpV?F 4 ks — kaF + ksT + k¢ T F? (6.2)
ot SN——
Difusion Reaccion

Al igual que la trombina, el fibrindgeno se modela como una sustancia con difusién lineal
con coeficiente Dg. La reaccion cinética de transformacion iniciada con la trombina es finaliza
con la conversién de fibrinégeno mediante el acople de un término de produccién no lineal
con coeficiente proporcional a la cantidad de trombina consumida. La ecuacién de fibrina se
complementa con un término independiente de produccion con coeficiente k3 y un término de

consumo lineal con coeficiente k4 [124,125].

6.2.5. Fibrina

Of _ [fmaa(1 — exp(—at — ﬁf))} [ 1 } B [ Wp" } (6.3)
ot 1 — Bfmazexp(—at — Bf) | | F" + Wg" M| fn 4 Wph '
Activacién Activacién
Conversion Degradacién

El resultado de la reaccién cinética entre la trombina y el fibrinégeno es una proteina

conocida como fibrina [70,71]. La produccién de fibrina es modelada mediante un término
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de conversion exponencial que describe la formacién de fibrina desde una concentracion ini-
cial igual a cero hasta un nivel de concentracién méximo promedio dado por el pardmetro
fmaz [115]. Este mecanismo de conversién exponencial estd controlado por un coeficiente «
denominado tasa de activacion de fibrina que estd relacionado con la tasa de polimerizacién

de las fibras de fibrina in-vitro [71].

Durante la coagulacion, las plaquetas se encargan de detener el flujo de sangre al liberar
una serie de granulos [68]. Estos granulos contienen varias moléculas que gobiernan la acti-
vidad inicial en la zona de la lesién entre las que se destaca el fibrinégeno [70,71]. Como la
fibrina proviene de la transformacién del fibrinégeno, el mecanismo de conversién de fibrina es
ajustado por un coeficiente S denominado factor de calidad de sangre que relaciona el nimero
de plaquetas activadas y la concentracién de fibrindgeno liberada por ellas con la concentra-
ci6n final de fibrina [141]. La ecuacién de fibrina se complementa con un término de activacién
encargado de transmitir el patrén de conversion del fibrinégeno. Este término es controlado
por un valor minimo en la concentracién de fibrinégeno W necesario para obtener el patrén
fibrilar caracteristico del codgulo de fibrina [115]. Finalmente, el proceso de degradacién del
coagulo previo a la migracién celular es modelado a partir de un término de degradacién con
coeficiente P4, que representa la degradacion de la fibrina por accién de la plasmina [76] en

funcién de un valor minimo de concentracién de fibrina Wp.

6.2.6. Células Osteogénicas

oC, Co Qy
=V |[DcVC,—Hc C,VQ, Coll——=| |=—22—|—-6c.C, 6.4
ot ¢, Vo ZHe,CoV@s | Fre, [ CZ-] [Qg +WQO"] Lo e (6:4)
Quimiotaxis . Muerte
ctivacion

Difusion - —
Proliferacion

El flujo de células osteogénicas estd descrito como un dispersion aleatoria controlado por
la presencia de un quimico osteogénico [121,125]. Esto se expresa matemdticamente como
una difusién lineal con coeficiente D¢, acompanada de quimiotaxis lineal con coeficiente

de sensibilidad H¢, en la direccién del gradiente de quimico osteogénico. La proliferacién
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celular es modelada con un término logistico lineal [125] con coeficiente r¢, y saturacién
en C; controlado por una funcién de activacién cuyo valor umbral Wy, corresponde a la
concentracién minima de quimico osteogénico necesaria para iniciar la migracién celular [121,

125]. La ecuacién se complementa con un término de muerte celular con coeficiente d¢, .

6.2.7. Quimico Osteogénico

0Q, 9 "
= Do . V°Q, C, — | =) o — 00cCyQ, 6.5
5t Q. V Qo +7Q,Co+7QD [ Py an} Q.Q dac Q (6.5)
Difusion *—/—‘A " — Consumo

Produccién

La dispersion aleatoria del quimico osteogénico es representada como un término de difu-
sién lineal con coeficiente Dg,. El quimico osteogénico es liberado por las plaquetas activadas
y la actividad proliferativa de las células osteogénicas en migracién [68,70]. Por lo tanto, su
produccién es modelada por un término lineal con coeficiente rg, dado en funcién de la con-
centracién de células osteogénicas y un término independiente con coeficiente rgp asociado
a una funcién de activacién controlada por la concentracién de fibrinégeno Wy presente en
los sitios de agregacién y activacién plaquetaria [70,75]. Por su parte, el consumo de quimico
estd representado por un término lineal de decaimiento con coeficiente dg, y un término no
lineal con coeficiente dgc que representa el consumo por parte de la concentracién de células

osteogénicas.

6.2.8. Tejido Granular

oG c,"

- = F—9 _— .

ot~ et —9%¢] [Co" n WCO”] (6.6)
—_——

Reaccion
Activacién

El cambio del codgulo de fibrina por la matriz de tejido granular es modelado como una

ecuacién de reaccién lineal controlado por un término de activacién. El término reactivo
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estd dado en funcién de un término de produccién con constante rg y un término de degra-
dacién con constante dg. El término de activaciéon transmite el patrén de dispersion de las
células osteogénicas en funcién de un valor umbral W, , relacionado con la densidad minima
de células osteogénicas necesaria para iniciar el recambio. En cuanto al término de activacion,
se ha establecido que el tejido granular se forma a lo largo de la red de fibras que compone el
codgulo de fibrina [15,87]. Por lo tanto, la activacién debe darse en funcién de la concentracién
de fibrina. Sin embargo, en la ecuacién (6.3) el patrén de fibras es producido por la presencia
del término de activacion dado en funcién de la concentracién de fibrinégeno. Por esta razoén,
y para mantener la homogenidad del patrén fibrilar trasmitido, el término de activacion de
tejido granular estda dado en funcién de la concentracién de fibrindgeno, considerado ademas

como precursor de la fibrina.

6.2.9. Desplazamientos de la Matriz

FE v . . 7o.C,
) T ) T |G | _
V [1+V<6+1_2V@ )}—i—v [ule—i—m@}—kv [1+)\00002] 0 (6.7)

~
Tracciéon

Elastico Viscoso

La migracién de las células osteogénicas sobre la red de fibras de fibrina causa un desplaza-
miento neto de las fibras [24]. Este desplazamiento es modelado en funcién de las propiedades
viscoeldsticas de la fibrina [115] y descrito implicitamente en funcién de la deformacién local,
expresada como € = %(VU +VvUT) [127]. Por lo tanto, el equilibrio de fuerzas sobre la matriz
estd dado por la divergencia de los tensores de esfuerzo lineal elastico y viscoso, donde E y v
son el médulo de Young y el mdédulo de Poisson de la fibrina, 1 y po son los coeficientes de
Lamé, I es el tensor unitarioy @ = V-U es la dilatacién de la matriz. La contribucién debido
a la traccion ejercida por las células sobre la matriz es representada por la divergencia de una
funcion de saturacién celular controlada por el coeficiente de saturaciéon A\¢, y proporcional a

la constante de traccién celular individual 7¢, [127,155,156].
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6.2.10. Osteogénesis

Ozu—exp(—ﬁcooo—ﬁcgoc;o)][ Wy ] (6.8)

Un + Wy™
~———

Recambio ) -
Activacion

La osteogénesis es representada como una expresiéon volumétrica de recambio tisular acom-
pafiada por un término de activacién dado en funcion de los desplazamientos de la matriz y de
un valor umbral de desplazamiento Wy asociado al maximo desplazamiento permisible para
que exista formacién de nuevo osteoide [4,13,24]. El término de recambio tisular estd dado en
funcién del coeficiente (¢, relacionado con la densidad de células osteogénicas y del coeficiente
Bg, relacionado con la concentracién de quimico osteogénico. Inicialmente, se asume que no
existe densidad de células osteogénicas Cj,(x,t) ni quimico osteogénico Q,(x,t) en la interfase
hueso-implante dental y por lo tanto el nuevo osteoide O(, t) es igual a cero. Con la variacién
en la densidad celular y el quimico osteogénico, varia el término exponencial y por lo tanto se
presenta formacién de nuevo osteoide. Nétese que el valor méximo que puede alcanzar O(z, t)
es la unidad. Por lo tanto, de acuerdo a la direccion del gradiente de concentracion de quimico
osteogénico dado por el patrén espacial de Cy(a,t) en funcién de la rugosidad superficial del
implante, y a la presencia del frente migratorio de células osteogénicas dado por el patrén
espacial de Q,(x,t) que puede o no colonizar la superficie del implante de acuerdo al tipo
de rugosidad superficial considerado, es posible obtener patrones espaciales de formacién de
nuevo osteoide O(x,t) en las direcciones definidas por los procesos de osteogénesis directa y

osteogénesis de contacto [24].

A partir de un andlisis numérico dimensional, del analisis de la literatura disponible y
utilizando resultados reportados por otros modelos matemédticos con enfoque bioldgico se
obtienen los valores de los pardmetros del modelo descrito por las ecuaciones (6.1 - 6.8). Una

revision detallada estos pardmetros se presenta en el Apéndice E.
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6.3. Simulacion Numérica

6.3.1. Descripcion de la Simulacién

El modelo propuesto se implementé numéricamente mediante el método de los elementos
finitos usando como dominio una malla bidimensional de elementos lineales que reproduce una
seccién de la interfase entre el borde del hueso y el perfil de rosca de un implante dental (figura
6.1a). La geometria y dimensiones del perfil del implante se obtuvieron a partir de informacién
proporcionada por el fabricante de implantes dentales MIS Technologies Ltd. (Shlomi, Israel).
El ancho de la interfase corresponde a observaciones experimentales del espesor de la capa de
proteinas que se adhiere a la superficie del implante y del volumen de tejido necrético causado

por el procedimiento de insercién (figura 6.1b) [26,146].

Zona de Lesidn
To(Rs)

0.2 mm

1x10¢ células/ml

0.6 mm

0.25 mm

Fy
r

0.55 mm

Figura 6.1: a) Esquema del sitio de insercién de un implante dental. b) Diagrama y dimensiones

de la seccién de interfase usada como dominio bidimensional. ¢) Condiciones de contorno.

La malla finalmente utilizada consta de 18.728 elementos cuadrildteros bilineales de cuatro

nodos para un total de 18.417 nodos. Las condiciones iniciales son cero para las ecuaciones de
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fibrina, células osteogénicas, tejido granular, desplazamientos de la matriz y nuevo osteoide.
Para las ecuaciones de trombina y fibrinégeno los valores iniciales corresponden a pequenas
perturbaciones del estado estable obtenido mediante el andlisis matematico de las ecuaciones
de reaccién-difusion y el denominado espacio de Turing [122]. Estas perturbaciones espaciales
aleatorias son similares las que se presentan interfase, donde existen trazas de las sustancias
moleculares debidas a la invasion de sangre y a los remanentes 6seo dejados por el procedi-
miento qgiurdrgico de insercién [5,15,70]. Para la ecuacién de quimico osteogénico se utiliza
como valor inicial 5x10~% mg/ml [33,65]. Las condiciones de contorno estin definidas como
se muestra en la figura 6.1c. Para la ecuacién de células osteogénicas Cy(x,t) se asume una
densidad de 1x10° células/ml [33] en el borde del hueso. Para la ecuacién de desplazamientos
de la matriz U(x,t) se asume rigidez en el borde del hueso y desplazamientos laterales en
los bordes superior e inferior de la interfase. Para las ecuaciones de concentracién de quimico
osteogénico Q,(x,t) y osteogénesis O(x,t) se define una zona de lesion de 1 pm de espesor a
partir de la superficie del implante que corresponde a la zona de contacto entre los tejidos en
formacién y la superficie del implante [146]. De esta forma, en los elementos que componen
esta parte del dominio, el término reactivo de la ecuacién de quimico osteogénico Q(x,t) es

modificado de la siguiente manera:

fQ - TQIRS + TQOCO - 5Q0Q0 - 5QCCOQO (69)

Produccion Consumo

En este nuevo término reactivo el aumento en la concentracién de quimico osteogénico
durante la coagulacién es reemplazado por un término de produccién con coeficiente rg; en
funciéon de la rugosidad superficial del implante Rs. De esta manera si el implante posee
una alta rugosidad se asume que existe una mayor activaciéon de quimico osteogénico en las
cercanias del implante debido a la mayor activacién de plaquetas [60,157]. Adicionalmente,
se asume que en esta zona puede o no formarse nuevo osteoide y por lo tanto las propiedades
mecénicas del tejido son variables en funcién de la rugosidad superficial. Por lo tanto, en los
elementos de la zona de lesion el moédulo de Young y el médulo de Poisson estdan dados en

funcién de los siguientes valores:
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Emaz N Vmazs S RS =1
Ev= (6.10)

Epin N\ Viin, st Rg=0

El tiempo de simulacién corresponde al tiempo de de cicatrizacién inicial de la interfase
hueso-implante dental, es decir, 21 dias [23,75]. Cada una de las etapas de cicatrizacién es
ajustada temporalmente a un intervalo de duracién. Por lo tanto, la coagulacién tiene una
duracién de 10 minutos [147], la degradacién de la fibrina tiene una duracién de 48 horas [15],
la migracién celular tiene una duracién de 5 dias [23,75], la contraccién de la matriz de fibrina
y la formacién del tejido granular una duracién de 3 dias [15,16], y la formacién de nuevo
osteoide una duracién de 14 dias [23,75]. El modelo es implementado computacionalmente
utilizando el método de los elementos finitos para la discretizacién espacial y un esquema de
diferencias finitas implicito del tipo Backward Fuler para la discretizacion temporal. El sistema
no lineal resultante se resuelve utilizando el método de Newton-Raphson. Una explicacion
detallada de estos métodos se encuentra en el Apéndice A. La implementacion del modelo
discretizado se realizé mediante una rutina de usuario programada en Intel Fortran 11 (Intel
Corp., USA) que se resuelve utilizando el software de elementos finitos Abaqus 6.6 (Simulia
Dassault Systéemes, USA). La solucién se obtuvo usando un computador de escritorio con

procesador AMD Phenom X4 2.4GHz, 8GB RAM en un tiempo total de seis horas.

6.3.2. Casos Analizados

La formacién del osteoide sobre la superficie del implante inicia con deposicién de una
linea de cementacion que corresponde a una capa de matriz mineralizada no coldgena [19].
Esta linea de cementacion se invagina, interdigita y entrelaza con la superficie del implante y
activa la formacién de osteoide coldgeno [19]. Sobre la linea de cementacién, los osteoblastos
diferenciados continiian formando la nueva matriz que luego es mineralizada. En los implantes
dentales se ha establecido que las modificaciones superficiales en las dimensiones menores a
un micrémetro tiene influencia en la morfologia, orientacién y adhesién celular [26,60]. Esta
microtopografia proporciona a la superficie del implante un patréon similar al dejado por el
frente de resorcién de osteoclastos en la superficie del hueso durante el remodelamiento [6,45].

Este patréon superficial permite que la linea de cementacion secretada por los precursores
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osteoblasticos se entrelace con la superficie del implante y asegure la formacién del nuevo hueso
[19]. Ademas, se ha encontrado que implantes con superficies lisas tienen menor capacidad de
retener el nuevo osteoide en comparacién con los implantes con tratamientos superficiales [5,9].
Por lo tanto, la linea de cementacién se convierte en la frontera que asegura la oseointegraciéon

entre el biomaterial y el tejido vivo [24].

Para la evaluacion del modelo matemético propuesto se asume inicialmente un implante
dental con superficie lisa (Rg=0). Esta baja rugosidad disminuye la actividad de las plaquetas
y por lo tanto disminuye la liberacién de quimico osteogénico en las cercanias del implante
[24,157]. Ademés, implica la posible formacién de tejido fibroso alrededor del implante en lugar
de nuevo osteoide [1,4]. Por esta razén, los elementos del dominio bidimensional pertenecientes
a la zona de lesion adquieren propiedades mecanicas con valores minimos segin la ecuacién
(6.10). Posteriormente se asume un implante dental con rugosidad superficial alta (Rg=1).
Una superficie de este tipo aumenta la adhesién de plaquetas y por lo tanto el gradiente de
quimico osteogénico en las cercanias del implante [24,157]. Esto a su vez aumenta la densidad
de células osteogénicas en la superficie del implante con lo cual es posible observar osteogénesis
de contacto. Una tercera simulacién donde se asume un implante con rugosidad superficial
media (Rg=0.5) permite obtener informacién comparativa adicional entre los resultados de

los dos casos anteriores.

6.3.3. Resultados

El modelo que se presenta simula la oseointegracion de un implante dental basado en un
enfoque mecanobioldgico de la cicatrizacion de la interfase hueso-implante. Esta cicatrizacion
inicia con el sangrado y coagulacién causado por la insercion del implante. La figura 6.2
muestra la evolucion temporal de la formacion del codgulo. En los minutos iniciales de la
cicatrizacion, la reaccién cinética entre el fibrinégeno y la trombina inicia la formacién de las
fibras de fibrina (figura 6.2a) [71]. Después de 10 minutos [147] la interfase hueso-implante
dental es gobernada por la red de fibras de fibrina que alcanzan una concentracién méxima
tipica de 2.5 mg/ml [115] (figura 6.2b). Posteriormente, esta red debe ser degradada para
permitir el avance del frente de células osteogénicas en un proceso que finaliza hacia el cuarto
dia de cicatrizacién [15,76] (figura 6.2¢) disminuyendo la concentracién de fibrina a un 60 %

del valor maximo [158].
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Figura 6.2: Formacién del codgulo de fibrina. a) t=2 minutos. b) t=10 minutos. c¢) t=48 horas.

La apariencia granular que se observa se debe al ancho de las fibras de fibrina que componen
el codgulo. Mediante la reduccién del dominio a un cuadrado de 1 um de lado y realizando
escalamiento espacial del modelo, se aprecia que el ancho promedio de las fibras de fibrina es
de unos 250 nm (figura 5.8), resultado que corresponde con mediciones experimentales hechas

a fibras de fibrina producidas in-vitro [71,115,153].

Una vez que finaliza la formacién del codgulo de fibrina inicia la migracion celular. La
figura 6.3 muestra el patrén de migracién de la densidad de células osteogénicas para los tres
diferentes grados de rugosidad superficial utilizados. De acuerdo a esto, se observan diferencias
en la densidad de células osteogénicas en las cercanias del implante, hecho que esta relacionado
con la capacidad osteoinductiva de su superficie [24]. En el caso de la superficie con rugosidad
baja se observa un patrén de migracion celular con un frente de desplazamiento homogéneo
(figura 6.3a) que no alcanza a cubrir la totalidad de la interfase al final del cuarto dia de
cicatrizacién (figura 6.3b). En particular, se ha encontrado que para este tipo de superficie
la migracién celular requiere de al menos 7 dias para alcanzar la superficie del implante,
resultado que corresponde con observaciones experimentales realizadas sobre la velocidad de

recuperacion tisular en interfases con implantes sin tratamientos superficiales [19, 26].

En el caso de la superficie con rugosidad media se observa un patréon de migraciéon con
mayor velocidad que el encontrado para la superficie con rugosidad baja y con un frente
de desplazamiento no homogéneo que tiene preferencia por la superficie del implante (figura
6.3c). Al cabo de cuatro dias, las células han recorrido la totalidad de la interfase y se han
acumulado en las cercanias de la superficie del implante (figura 6.3d). Este mismo mecanismo

de migracién es observado para la superficie con rugosidad alta, donde la mayor velocidad de
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desplazamiento (figura 6.3e) y mayor acumulacién de células en las cercanias de la superficie
del implante (figura 6.3f) demuestran una mayor osteoinduccién de este tipo de superficie con
respecto a las dos anteriores. Especificamente se ha encontrado que, al término del tiempo
necesario para que la migracién celular recorra toda la interfase, la superficie con rugosidad
alta aumenta la densidad de células osteogénicas en las cercanias del implante en un 50 %
respecto a la superficie con rugosidad baja, mientras que una superficie con rugosidad media

lo hace en un 30 %, resultados que corresponden con observaciones experimentales [159].

La migracién de células osteogénicas concentradas en la superficie del hueso es activada
por la presencia de un gradiente de quimico osteogénico [68]. Este gradiente depende de la
activacién de plaquetas que a su vez depende de la rugosidad superficial del implante [24,157].
La figura 6.4 muestra la concentracién de quimico osteogénico para cada tipo de superficie
analizada. Una rugosidad superficial baja impide que exista activacion de plaquetas y por lo
tanto un gradiente osteogénico en las cercanias de la superficie del implante. En este caso,
la concentracién de quimico osteogénico es producida tnicamente por las mismas células en
migracién (figuras 6.4a y 6.4b). Por lo tanto, la disminucién inicial en la concentracién de
quimico observada en las cercanias del implante en la figura 6.4a se debe a la presencia del
término de degradacién natural en la ecuacién 6.5 que no es compensado por ningiin término
de produccién. No obstante, con la migracién y proliferacién celular, el término de produccién
debido a la presencia de células entra en actividad incrementando la concentracién de quimico
osteogénico y compensando la degradacién natural, explicaAndose asi el aumento observado en

la figura 6.4b.

Por el contrario, las superficies con rugosidades media y alta permiten la activacién de
plaquetas y la consecuente liberacién de quimico osteogénico. Esto crea un gradiente de con-
centracién en las cercanfas de la superficie del implante (figuras 6.4c-6.4f) un orden de mag-
nitud mayor que la concentracién de quimico osteogénico producido por las células. Esta
diferencia de magnitud entre las dos términos de producciéon del quimico osteogénico explica
la aparente ausencia del primero en la figuras 6.4c-6.4f. Ademas, la presencia de gradientes de
concentracién debidos a la activacién plaquetaria y la magnitud de estos gradientes explican
las variaciones de velocidad del frente osteogénico y la acumulacién de células en las cercanias

del implante respecto a cada tipo de superficie observadas en la figura 6.4, resultados que
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concuerdan con observaciones experimentales previamente reportadas [19,24, 159].
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Figura 6.4: Concentracién de quimico osteogénico (en mg/ml). Izquierda: t= 5 dias. Derecha:

t= 7 dias. a) y b) Rugosidad baja. ¢) y d) Rugosidad media. e) y f) Rugosidad alta.

Con la migracion celular inicia el proceso de recambio del codgulo por tejido granular.
La figura 6.5 muestra el avance del tejido granular como un frente de onda homogéneo. Esta
formacién inicia hacia el cuarto dia de cicatrizaciéon (figura 6.5a), alcanza la mitad de la
interfase hacia el quinto dia (figura 6.5b) y completa el recambio de la matriz de fibrina hacia

el sexto dia de cicatrizacién (figura 6.5¢). Como el tejido granular se crea lo largo de las fibras
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de fibrina, el recambio adopta el mismo patrén granular mostrado en la figura 6.2.
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Figura 6.5: Densidad de tejido granular (en mg/ml) a) t=4 dias b) t=>5 dias. c) t=6 dias.

Adicionalmente, la migracién celular causa desplazamientos de las fibras de fibrina de
manera que aquellas fibras adheridas a la superficie del implante pueden ser separadas [19,24].
Esta separacién puede evitarse si el implante posee irregularidades superficiales de dimensiones
similares al orden de magnitud de los desplazamientos [21]. En el caso de un implante con
rugosidad baja, la ausencia de irregularidades superficiales causa que los desplazamientos de la
matriz de fibrina aumenten homogéneamente a medida que las células osteogénicas se acercan
a la superficie del implante (figura 6.6a). Por lo tanto, en la denominada zona de lesién (figura
6.1), la mayor magnitud en los desplazamientos indica la separacién de las fibras y la creacién
de una brecha que impide la colonizacién del implante por los tejidos en formacion [4,13]. Por
su parte, la presencia de irregularidades superficiales con rugosidades media y alta aumenta
la capacidad adhesiva de las fibras [26,60]. Esta mayor adhesién se traduce en un menor
desplazamiento de la red fibrilar (figuras 6.6b y 6.6¢) que a su vez es compensado por las
dimensiones de las irregularidades superficiales que evitan la aparicién de la brecha entre la

superficie del implante y las fibras que sostienen el frente de recambio tisular.

Por otro lado, es evidente que la diferencia en la densidad celular y concentracion de quimi-
co osteogénico entre los tres tipos de superficies analizados modifica el perfil de consolidacién
Osea y por lo tanto la oseointegracion del implante. Este hecho queda en evidencia a partir de
los resultados obtenidos para la formacién de nuevo osteoide mostrados en la figura 6.7. En el
caso de la superficie con rugosidad baja, la ausencia de irregularidades superficiales y por lo

tanto la baja osteoinduccién de la superficie evita su colonizacién celular. Esto deriva en un
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Figura 6.6: Desplazamientos de la matriz de fibras de fibrina (en pm). a) Rugosidad baja. b)
Rugosidad media. ¢) Rugosidad alta.

perfil de formacién de nuevo osteoide homogéneo en la interfase que corresponde tinicamente
al proceso de osteogénesis directa (figuras 6.7a-6.7¢). La baja velocidad de este tinico frente de
formacién de nuevo osteoide causa que al cabo de 21 dias de cicatrizacion la osteogénesis aun
no haya alcanzado completamente la superficie del implante (figura 6.7¢), lo cual concuerda
con observaciones experimentales sobre la calidad del nuevo hueso en las cercanias de este

tipo de superficie [1,4].

Por el contrario, la presencia de irregularidades superficiales en las superficies con rugosi-
dad media y alta fomenta la colonizacién celular de la superficie del implante y por lo tanto
la formaciéon de nuevo hueso obedece tanto al fenémeno de osteogénesis directa como al de
osteogénesis de contacto (figuras 6.7d - 6.71). En estos casos, la aparicién de un frente de os-
teogénesis de contacto con menor velocidad de deposicién que el frente de osteogénesis directa
elimina la homogeneidad del patrén de formacién de nuevo osteoide en la interfase pero ga-
rantiza la colonizacién de la superficie del implante por parte del proceso osteogénico (figuras
6.7d y 6.7g). Nbtese que en ambos casos la mayor magnitud se encuentra concentrada en las
cercanias del implante, lo que demuestra la mayor actividad osteoinductiva, osteoconductiva
y osteogénica de estas superficies (figuras 6.7f y 6.71). Finalmente, los niveles de volumen de
nuevo osteoide alcanzados luego de 8, 14 y 21 dias son comparables entre las superficies con

rugosidad media y alta aunque con diferencias de 10-15 %.

98



CAPITULO 6. MODELO MECANOBIOLOGICO DE LA OSEOINTEGRACION DE UN
IMPLANTE DENTAL

0.e0
0.75
0.70
0.65
0.60
0.565
0.50
0.45
0.40
0.35
0.30
0.25
0.20
015

)

\

0.0

Figura 6.7: Volumen de nuevo osteoide (en %). Izquierda: t=8 dias. Centro: t=14 dias. Derecha:

t=21 dias. a-c) Rugosidad baja. d-f) Rugosidad media. g-i) Rugosidad alta.

6.4. Discusion

El objetivo de este trabajo es presentar un modelo matematico de la recuperacién tisular
en la interfase hueso-implante dental que precede a la oseointegracién del implante. El modelo
estd basado en dos suposiciones. La primera establece que el proceso de cicatrizacién de la
lesién causada por la insercién del implante dental sigue una serie de etapas secuenciales de-
finidas por intervalos de tiempo [15,17,69]. De esta manera, se han definido cuatro etapas de
cicatrizacién bien establecidas (figura 3.1) [15,23,75] que al ser implementadas computacio-
nalmente permiten obtener la distribucion de patrones espacio-temporales en una seccion de
la interfase hueso-implante dental. Estos patrones describen la coagulaciéon de la sangre y
formacion de la red de fibrina (figura 6.2), la migracién de células osteogénicas y colonizacién

de la superficie del implante (figuras 6.3 y 6.4), la formacién de tejido granular (figura 6.5),
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los desplazamientos ejercidos por la migracién celular sobre la red de fibrina (figura 6.6), y
la formacién de nuevo osteoide (figura 6.7). Este enfoque complementa modelos matematicos
relacionados con la cicatrizacién de la interfase hueso-implante dental [33,154] al considerar
como primera etapa del proceso de cicatrizacion la coagulacién de la sangre. La inclusion de
esta etapa de cicatrizacién permite no sélo modelar la formacién de la matriz de fibrina que
brinda soporte a la migracion celular sino también incluir en la descripcién matemaética la
concentracién de plaquetas como activadoras de esta migracién [24,157]. Estas caracteristicas
permiten ademas que el modelo se adapte a diferentes concentraciones de plaquetas de manera
que las configuraciones de la red de fibrina sean ajustables de acuerdo a diferentes tipos de

condicién biolégica, hecho que ha sido ampliamente analizado en el capitulo 5 [160].

La segunda hipdtesis estd relacionada con el enfoque mecanobioldgico utilizado y la in-
fluencia de la superficie del implante en la consolidaciéon de la oseointegracién. La mayoria
de los modelos matematicos de implantes dentales se han desarrollado como herramientas
para evaluar el diseio de un implante, la influencia de las cargas externas en la estabilidad
mecanica tanto del hueso como del implante, y el perfil de distribucién de esfuerzos en la
interfase hueso-implante dental, la mayoria de las veces, considerada completamente oseoin-
tegrada [30,31,47]. En estos modelos los factores biolégicos no son utilizados y variaciones
en los factores mecénicos determinan la viabilidad de la interfase y posterior oseointegracion
del implante [31]. Sin embargo, en este nuevo enfoque que se presenta la combinacién de fac-
tores biolégicos y mecédnicos permite que variaciones en los factores mecanicos modifiquen la

respuesta bioldgica.

Con esto, la viabilidad de la interfase y oseointegracion del implante estan determinadas
por un adecuado balance entre los procesos biolégicos de recuperacién tisular y la actividad
de los factores mecénicos sobre estos procesos bioldgicos [5,6,15,18,25]. Este hecho se observa
especificamente al analizar los desplazamientos causados por la migracién celular. A partir
del enfoque combinado utilizado se ha podido establecer numéricamente que en implantes con
rugosidad superficial baja las fibras de fibrina que se encuentran en contacto con la superficie
del implante experimentan mayores desplazamientos que en el caso de un implante con rugo-
sidad superficial media o alta (figura 6.6). Esto concuerda con observaciones experimentales
en las cuales implantes dentales con superficies libres de irregularidades superficiales son en-

capsulados por tejido fibroso en lugar de nuevo hueso [1,3,48]. Este tejido fibroso posee menos
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vasculatura y presenta sintomas de inflamaciéon que causan la pérdida del implante ya que

impide la llegada de las células osteogénicas a su superficie [4,13].

En el modelo, la formacion de tejido fibroso en implantes con rugosidad superficial baja es
considerada como un cambio en las propiedades mecdnicas de la matriz de fibrina en funcién
de la rugosidad superficial (ecuacién 6.10). De esta manera, la ausencia de irregularidades
superficiales causa mayores desplazamientos de la matriz de fibrina en las cercanias del im-
plante que derivan en la separacién de éstas de la superficie del implante (figura 6.6a) [24].
Esta separacién supone la aparicién de una brecha entre el hueso y el implante que es luego

ocupada por tejido fibroso [4].

Por el contrario, se ha logrado establecer numéricamente que la presencia de irregularida-
des superficiales disminuye la pérdida de fibras de fibrina adheridas a la superficie del implante
por acciéon de la migracién celular si se considera que estas irregularidades tienen el mismo
orden de magnitud que los desplazamientos. Es decir, aunque la presencia de irregularidades
superficiales no impide los desplazamientos de las fibras de fibrina (figuras 6.6b y 6.6¢), las
dimensiones de estas irregularidades hacen que las fibras desplazadas permanezcan ain en
las cercanias del biomaterial. Es bien sabido que las células osteogénicas al diferenciarse en
osteoblastos inician la sintesis de nuevo osteoide en forma de unidades circulares organizadas
denominadas osteonas [25]. Como el didmetro exterior de una osteona es de 200 pum [104]
y las irregularidades superficiales de un implante dental tipicamente son del orden de 1-100
pm [19, 26] es vélido suponer que la distancia entre las fibras de fibrina desplazadas y las
irregularidades de la superficie del implante es salvable a medida que el frente de células
osteogénicas forma osteonas. Por lo tanto, la presencia de desplazamientos en este tipo de
superficies es compensada con las irregularidades superficiales siendo entonces posible la de-
posicién de nuevo osteoide en la superficie del implante (figuras 6.7f y 6.71). Este resultado
concuerda con observaciones experimentales segiin las cuales la presencia de irregularidades
superficiales aumenta la adhesién de células y moléculas [19,26] que incrementan la conexién
de las fibras de fibrina a la superficie del implante y evitan su separaciéon conforme el frente

osteogénico se desplaza sobre ellas [60].

Con la descripcion e implementacion secuencial del proceso biolégico de recuperacion tisu-

lar y la inclusién del proceso mecéanico de contracciéon y la superficie del implante dental se ha
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logrado obtener un nuevo modelo matemético que permite predecir la respuesta osteoinduc-
tiva de la superficie del material a partir de la activacion de plaquetas y la conformacién de
un gradiente de quimico osteogénico en las cercanias del implante (figura 6.4). Esta respuesta
osteoinductiva se complementa con la capacidad osteoconductiva de la superficie segun se
observa en la densidad de células osteogénicas que colonizan la superficie del implante (figura
6.3). Por lo tanto, el modelo permite predecir, en funcién de la osteoinduccién y la osteocon-
duccidn, la formacién de nuevo osteoide en la interfase hueso-implante a partir de los procesos
de osteogénesis directa (figura 6.7¢c) y osteogénesis de contacto (figuras 6.7f y 6.7i). De esta
manera, es evidente que diferencias en etapas tempranas de la recuperacion tisular respecto
al tipo de superficie de implante (figuras 6.3 y 6.4) condicionan la formacién de nuevo hueso
en la interfase hueso-implante dental, formacién que es a su vez altamente dependiente del
balance existente entre las irregularidades superficiales del implante y los desplazamientos de

la matriz de fibrina (figuras 6.6 y 6.7).

No obstante, se debe admitir que el modelo es sélo una aproximacion a la realidad del
proceso de oseointegracion de la interfase hueso-implante dental y por lo tanto existen una
serie de limitaciones asociadas al enfoque utilizado. La primera limitacién consiste en la sim-
plificacion del entorno mecanobioldgico en la interfase hueso-implante dental. Desde el punto
vista bioldgico, se ha preferido simplificar la cadena de eventos moleculares que culminan con
la formacién del codgulo de fibrina en la reaccién cinética entre el fibrinégeno y la trombina,
también conocida como wvia comin de la coagulacion [70], con lo cual una amplia serie de
moléculas y proteinas presentes en la sangre han sido despreciadas [68,70]. As{ mismo, con la
implementacién de la ecuacion de densidad de células osteogénicas y la ecuacién de concen-
tracién de quimico osteogénico se simplifica la descripcién de los diferentes tipos de células y

factores de crecimiento que intervienen en el proceso de recuperacién tisular.

Estas simplificaciones de la realidad biolégica del problema, aunque permiten reproducir
aspectos generales de la cicatrizacién de la interfase hueso-implante impiden el andlisis de
caracteristicas particulares como la actividad de los macréfagos y la diferenciacién de las
células madre en pericitos, fibroblastos, mioblastos y osteoblastos [15,16]. Por su parte, aunque
el uso de los factores mecanicos de contraccion representa una novedad de este modelo frente a
otros similares, la simplificacién hecha a los factores de adhesién y activacién impide el analisis

de los efectos de carga a nivel celular. Un andlisis de este tipo permite incluir la respuesta
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mecanotransductiva de células y tejidos asi como la activacién de mecanismos de senalizacion

mecano-inducidos [18,96].

La segunda limitacién estd relacionada con las condiciones iniciales. Si bien estas condi-
ciones fueron obtenidas de las concentraciones promedio reportadas en la literatura, la in-
fluencia de mecanismos bioldgicos no contemplados en la descripcién implementada modifica
los valores utilizados. Especificamente, la activacion preliminar de multiples moléculas en las
denominadas vias intrinsecas y extrinsecas de la coagulacién [68,70] condiciona la activacién
de la via comun al modificar las concentraciones iniciales de fibrinégeno, trombina y fibri-
na [71,134]. Por su parte, los restos de hueso dejados por el procedimiento de insercién del
implante condicionan la densidad inicial de células osteogénicas ya que éstas eventualmente
no estdn confinadas a la superficie del hueso circundante [79]. Ademds, la presencia y acti-
vacion inicial de plaquetas y de otras moléculas con cardcter osteogénico no consideradas en
el modelo varian la concentracién inicial de quimico osteogénico por lo cual es posible que se

formen gradientes secundarios que modifiquen el perfil de migracién celular [17].

La tercera limitacion estd relacionada con las condiciones de contorno. Asumir el flujo de
sangre igual a cero en el tiempo cero supone la formacién de un coagulo inicial que detiene
la pérdida de sangre y confina la sangre infiltrada a la interfase hueso-implante dental. Este
coagulo inicial supone no sélo la activacién previa de las plaquetas sino también la activacion
del proceso de vasoconstriccién de los vasos sanguineos averiados [68], efecto que no ha sido
considerado en el modelo. Por su parte, los soportes aplicados a la seccién de interfase utilizada
como dominio bidimensional no necesariamente deben ser como se muestra en la figura 6.1. En
ella, el desplazamiento en el contorno esta restringido a la direcciéon horizontal. Notese que en
la ecuacién de densidad celular (ecuacién 6.4) no se tiene en cuenta la diferenciacién celular, en
parte, debido a que todos los tipos de células presentes durante la cicatrizacién de la interfase
se han simplificado en un dnico contingente celular. Sin embargo, la diferenciaciéon celular
deriva en grupos de células que eventualmente presentan respuesta negativa ante la presencia
del gradiente de quimico osteogénico [17,67]. Es decir, pueden existir células tendientes a evitar
el gradiente de quimico osteogénico que en su intento por alejarse de él causan desplazamientos
en la direccién vertical de la interfase que alteran el patrén homogéneo mostrado en la figura

6.6 [16,17,69).
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Un cuarta limitacién tiene que ver con el hecho de considerar la superficie del implante
como un parametro numérico. Aunque en el modelo se hace referencia a tres tipos de rugosi-
dades superficiales, no existe ninguna relacién entre el valor del pardmetro Rg y la rugosidad
superficial de un implante dental. No obstante, una relacién de este tipo puede encontrarse si
se correlacionan las rugosidades promedio (R,) de diferentes superficies de implantes denta-
les con los procesos electroquimicos de tratamiento y recubrimiento superficial [26,159] y las

caracteristicas morfolégicas de las irregularidades superficiales [19,41].

En quinto lugar, los pardmetros del modelo fueron algunos estimados de la literatura dis-
ponible, otros fueron estimados a partir de resultados experimentales y otros fueron tomados
directamente de trabajos numéricos previamente reportados. Sin embargo, el valor exacto
de muchos de ellos es desconocido siendo por lo tanto necesario ajustarlos de manera que
la formacién de los patrones espacio-temporales sea la esperada (Apéndice E). La dificultad
para obtener los valores adecuados a partir de pruebas experimentales es una debilidad que
comparte el modelo con otros trabajos en el area del modelado computacional de fenémenos
bioldgicos. Un acercamiento experimental utilizando técnicas de cultivo celular sobre diferentes
tipos de superficies de implantes dentales (mostrado en el siguiente capitulo) permiti6é obte-
ner pardmetros correlacionados con la variable osteogénica del modelo (O(z,t)). Sin embargo,
estos pardmetros no corresponden directamente con las variables del modelo en tanto realizar
experimentos dedicados a la observacién y cuantificacién de la actividad celular y molecu-
lar es complejo y carece de fundamento desde el punto de vista experimental. Por lo tanto,
las propiedades predictivas de los modelos mateméaticos deben justificar y a la vez proponer
lineas de trabajo experimental orientadas a la obtencién de informaciéon complementaria para
los procesos biologicos y mecéanicos utilizados en las descripciones matematicas. No obstante,
se debe destacar que los valores hallados numéricamente se pueden correlacionar con otros
encontrados en trabajos experimentales, lo cual hace que el modelo sea viable desde el punto

de vista biolégico.

A pesar de estas limitaciones, el modelo presentado puede considerarse como un avance
en el modelado computacional de la oseointegracién de implantes dentales en especial por
la combinacion de los factores bioldgicos, los factores mecanicos y la superficie del implante.
Aunque la complejidad del proceso mecanobiolégico de oseointegracion ha llevado a la imple-

mentacion de una versién simplificada del fenémeno, los resultados obtenidos demuestran que
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el modelo puede ser utilizado como base metodolégica para la creacién de un herramienta de
prediccion del grado de oseointegracion de un implante dental de acuerdo a las caracteristicas
del paciente, la anatomia y fisiologia del hueso mandibular, el diseno del implante dental y
el procedimiento quirurgico utilizado para insertar el implante [5, 6,41, 55]. Finalmente, se
concluye que este modelo puede ser ampliado en trabajos futuros para formular modelos adi-
cionales orientados a la prediccion de la cicatrizacion de otro tipo de lesiones y a la evaluacion

del comportamiento mecanobiolégico de otros dispositivos implantables.
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CAPITULO [

INTERACCION ENTRE OSTEOBLASTOS Y SUPERFICIES DE
TITANIO: APLICACION EN IMPLANTES DENTALES

7.1. Introduccion

Varios estudios se han realizado para evaluar la biocompatibilidad de diferentes materiales
de uso comun en la fabricacién de implantes dentales [36,52]. Se ha reportado que el titanio
es el mejor material a escoger debido a su alta resistencia a la corrosiéon causada por el
ambiente fisiolégico y su estabilidad mecanica durante todo el proceso de cicatrizacién [13,50].
Se ha encontrado ademds que el niobio, el tantalio, el circonio, el vanadio, el aluminio y el
molibdeno son los materiales més favorables para ser usados en aleaciones de titanio con
fines biomédicos [53]. Aunque estas aleaciones no son téxicas y son altamente inertes [50,53],
muchas de ellas no establecen una fuerte conexién con los tejidos circundantes y pueden
llegar a inducir la formacién de tejido fibroso en lugar de tejido éseo [26]. Para evitar esto,
las superficies de los implantes dentales son expuestas a tratamientos superficiales que crean
patrones en la superficie metalica del biomaterial en la escala micro y sub-micrométrica. Estos
patrones aumentan la retencién de moléculas presentes en la interfase hueso-implante dental
que conducen a un aumento en el grado de formacién de los nuevos tejidos. Adicionalmente,
el uso de recubrimientos con minerales inorganicos mejoran la capacidad osteogénica de la
superficie del implante con lo cual su osteoconduccion es similar a la de una superficie ésea

real [19,21].
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Una adecuada morfologia superficial permite que las células osteogénicas se adhieran y
proliferen sobre la superficie del implante [21], creando dep6sitos de mineral que constituyen
la base de la formacién del nuevo hueso [24,25]. Por lo tanto, las estrategias que modifican la
superficie del implante conducen a implantes con mejor respuesta osteoinductiva y osteocon-
ductiva, y a tasas de deposicion de hueso mas elevadas que resultan en una oseointegracion
completa [19]. Comercialmente, existe una amplia variedad de superficies en implantes denta-
les [19,20,24,26,161], muchas de las cuales poseen una comprobada eficiencia clinica [20,161].
Sin embargo, varios de los mecanismos por los cuales una superficie es viable para su uso en
implantes dentales son atin motivo de investigacién [26]. Debido a esto, la validacién de nuevas
superficies estd basada en pruebas experimentales usando técnicas de cultivo celular y modelos
animales que en ningin caso han sido estandarizados [161,162]. Por lo tanto, el estudio compa-
rativo de diferentes superficies es la manera mas acertada para realizar una evaluacién formal
del comportamiento de diferentes tratamientos superficiales y recubrimientos [20], metodo-
logia que curiosamente no es muy comun en la literatura [161]. En este capitulo se muestra el
estudio realizado a cuatro diferentes tipos de superficies de implantes dentales mediante ensa-
yos de adhesion celular, proliferacién celular y biomineralizacién utilizando técnicas de cultivo
celular. Los resultados permiten obtener conclusiones sobre el comportamiento de cada una
de las superficies en un ambiente similar al fisiolégico y determinar cudl de ellas tiene mejor
respuesta en términos de las propiedades osteoinductiva y osteoconductiva. En la siguiente
seccién se describen las técnicas usadas en este estudio. Luego se muestran los resultados y se
realiza su discusion. Finalmente se presentan las conclusiones obtenidas y algunas lineas de

trabajo futuro.

7.2. Materiales y Métodos

7.2.1. Sustratos

En este estudio se emplearon como sustratos 120 discos de Ti-6Al-4V con 15 mm de
diametro y 2 mm de espesor. Estos sustratos se dividieron en cuatro grupos de acuerdo a su
morfologia superficial: (1) maquinado, (2) superficie tratada con chorro de arena y grabado aci-
do (SBAE), (3) superficie recubierta con hidroxiapatita (HA) y fosfato tricalcico (TCP), y (4)

superficie recubierta con TCP y tratada con grabado dcido (TCP+4cido). Todos los sustratos
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fueron proporcionados por MIS Technologies Ltda. (Shlomi, Israel). La superficie maquinada
se obtuvo utilizando un dispositivo de corte y pulido. La rugosidad y micro geometria de la
superficie SBAE se obtuvo por la accién abrasiva de particulas de AloO3 (300-400 pm) segui-
das de grabado con HCl/H2SOy4. La superficie TCP se obtuvo por abrasién de particulas de
HA/TCP (200-400 pm). La superficie TCP+4cido se obtuvo mediante abrasién con particulas
de HA/TCP (200-400 pm) y limpieza con HNOs.

Luego de su fabricacién, los sustratos fueron esterilizados usando radiacién gamma y
empacados al vacio en un ambiente limpio. Antes de ser utilizados en los experimentos descritos
mas adelante, los sustratos fueron distribuidos en porta muestras para cultivo celular de
24 pozos (Costar Corp., Cambridge, MA, EUA). Estos porta muestras fueron expuestos a

radiacion UV durante 12 horas y luego autoclavados a 120 °C durante 6 horas.

7.2.2. Caracterizacion de Superficies

La caracterizacién de la morfologia superficial de cada tipo de sustrato se realizé de dos
formas. Primero, utilizando un microscopio de estereo zoom tipo Zeiss Stemi SV11 con un
lente de magnificacién de 4x, y con la ayuda de una cdmara de acople tipo Zeiss AxioCam
MRC5. De esta forma se obtuvieron imagenes (2.0 x 1.5 mm de campo visual) de la macro
estructura de las superficies. Luego, utilizando un microscopio electrénico de barrido SEM
tipo LEICA Stereo Scan 440 a 20 KV se obtuvieron imédgenes de la micro estructura de las

superficies a una escala de 10 pm.

7.2.3. Cultivo Celular

Para el cultivo celular se obtuvieron células osteoblasticas derivadas de cementoblastoma
mediante una técnica convencional de explante y caracterizadas segin ha quedado reportado
en otros articulos [162,163]. Durante este procedimiento se siguieron las consideraciones éticas
aprobadas por la Comision de Revision Interna de la Escuela de Odontologia de la Universidad
Nacional Auténoma de México [162]. Las células fueron cultivadas en frascos para cultivo de
75 cm? con medio de Eagle modificado por Dulbecco (DMEM) suplementado con suero fetal

bovino (SFB) al 10 % y una solucién de antibiético compuesta por 100 pg/ml de estreptomicina
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y 100 U/ml de penicilina (Sigma Chemical Co., St. Louis, MO, EUA). Las células fueron
incubadas a 37 °C en un ambiente con 95 % de aire y 5% de COy. En todos los ensayos se

utilizaron células del segundo pasaje.

7.2.4. Adhesién Celular

Tres muestras de cada unos de los cuatro tipos de sustrato fueron usados en este ensayo.
Para este ensayo las células fueron sembradas e incubadas durante 24 horas en 500 ul de medio
de cultivo bajo condiciones estandar, como se describié anteriormente. Luego de la incubacion,
las células sin adherir al sustrato fueron retiradas mediante cuatro lavados con agua estéril.
Las células que permanecieron adheridas al sustrato fueron fijadas y tenidas con 300 ul de una
solucién compuesta por 0.1 % de azul de toluidina y 3.54 % de paraformaldehido [164, 165].
Luego de 24 horas a temperatura ambiente, 100 ul del sobrenadante fueron usados para medir
la absorcién 6ptica a 630 nm mediante un ensayo inmunoabsorbente ligado a enzimas (ELISA),
esto debido a que el niimero de células adheridas al sustrato es proporcional a la absorbancia

de las muestras experimentales a 630 nm [166].

7.2.5. Proliferacion Celular

Tres muestras de cada uno de los cuatro tipos de sustrato fueron utilizados en este ensayo.
La proliferacién de las células osteoblédsticas es determinada mediante el ensayo MTT. Este en-
sayo estd basado en la habilidad de las dehidrogenasas mitocondriales para oxidar el tiazol azul
(MTT), una sal de tetrazolio (bromuro de 3-(3,5+di- metiltiazol-2-il)-2,5-difeniltetrazolio), en
formazan azul [165]. Para este ensayo, las células fueron sembradas de forma similar al ensayo
de adhesion e incubadas durante 1, 2, 5, 6 y 7 dias. Diariamente se agregd medio fresco y
anticuerpo (500 pl) a los cultivos. Al final de cada término, las células fueron incubadas con
60 pul de MTT a 37°C durante 4 horas. Luego, se removié el sobrenadante y se agregaron
250 de pl de dimetil sulféxido (DMSO) a cada pozo. Luego de 30 minutos de incubacién, se
midio la absorbancia a 570 nm. Debido a que la generacién de formazan azul es proporcional
a la actividad de las dehidrogenasas, la disminucién en la absorbancia a 570 nm proporciona

una medida directa de la tasa de proliferacién [167].
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7.2.6. Actividad de la Fosfatasa Alcalina

La fosfatasa alcalina es una enzima caracteristica del linaje osteogénico que participa
en la mineralizacién de la matriz extracelular posiblemente mediante la regulacién de las
concentraciones extracelulares de compuestos de fésforo [66,92]. Para determinar su actividad,
las células fueron cultivadas en 500 ul de medio DMEM suplementado con 10 % de SFB con
solucién de antibiético, 10 mM de (3-glicerofosfato, 50 ug/ml de dcido ascérbico, y 10~"M de
dexametasona. Los cultivos fueron incubados a 37°C durante 5 y 15 dias, y diariamente se les
agregd medio fresco y anticuerpo (500 ul) [168]. La actividad de la fosfatasa alcalina (ALP) se
obtuvo siguiendo el protocolo descrito por Lowry y demés [169]. Al final de cada término, se
retird el sobrenadante y las capas celulares fueron extraidas agregando 300 ul de soluciéon ALP
a cada pozo. La solucién ALP estd compuesta por 10 mM de buffer Tris-HCL, pH 7.4, con
0.1 % de Triton X-100. Luego de sonicar, la actividad enzimdtica fue evaluada usando 10 mM
de disodio-p-nitrofenilfosfato como sustrato y 0.25 mM de MgCls in 0.1M de Tris-HCI buffer,
pH 9.8, con 1 M de dietanolamina, e incubados a 37 °C durante 10 minutos. La reaccion se
detuvo agregando 50 pl de 3M NaOH y se midieron las absorbancias a 405 nm. El ensayo
se realizé por triplicado luego de 10 minutos de incubacién a 37° C. La concentracién de
proteina fue determinada de acuerdo al ensayo de Bradford usando albiimina de suero bovino
(BSA) como estandar [170]. Tres muestras de cada uno de los cuatro tipos de sustrato fueron
usados para el ensayo tras 5 dias de incubacién y dos muestras para el ensayo tras 15 dias de

incubacion.

7.2.7. Biomineralizacién

Para el ensayo de biomineralizacién se utilizaron dos muestras de cada uno de los cuatro
tipos de sustratos. Las células fueron cultivadas bajo las mismas condiciones que en la evalua-
cion de la actividad de la fosfatasa alcalina. De igual manera, la biomineralizacién fue evaluada
después de 5 y 15 dias de cultivo. Luego de cada término, el sobrenadante fue removido y
las células fueron deshidratadas usando etanol. Posteriormente, las muestras fueron cubiertas
con alizarina roja, pH 4.1, y mantenidas a temperatura ambiente durante 24 horas. La tincion
con alizarina roja es una técnica histoquimica muy utilizada para detectar depésitos de calcio

debido a que tine los cristales de calcio creados durante el proceso de biomineralizacién [171].
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Una vez tenidas, las muestras fueron lavadas cinco veces con SFB para eliminar el exceso de
alizarina roja. Los cristales tenidos fueron caracterizados usando un microscopio de estereo
zoom (Zeiss Stemi SV11). Para el caso de las superficies TCP y TCP+4écido los cristales
también fueron observados usando un microscopio electrénico de barrido (LEICA Stereo Scan
440). Los cristales coloreados fueron cuantificados digitalmente usando el software ImageJ
(National Institutes of Health, EUA) mediante el cual se obtuvo el porcentaje del total del
area de la imagen que contiene deposicion de mineral. Para este andlisis fueron usadas dos
imagenes de estereo zoom tomadas tras 5 y 15 dias de cultivo por cada uno de los cuatro tipos

de sustrato.

7.2.8. Analisis Estadistico

Los datos obtenidos mediante los ensayos descritos fueron evaluados usando un valor p
para evaluar la significancia estadistica para un nivel de p < 0.05. Los estadisticos fueron
realizados a través de la herramienta Student’s t-test presente en el programa SigmaStat V3.5

(Systat Software, Richmond, CA, EUA).

7.3. Resultados

7.3.1. Morfologia Superficial

La morfologia superficial de los cuatro tipos de sustrato fue caracterizada usando mi-
croscopio de estereo zoom y SEM. En la superficie maquinada a macro escala se observan
estructuras onduladas radiales e igualmente espaciadas creadas durante los procesos de cor-
tado y pulido empleados en la fabricacién del sustrato (figura 7.1A). Las imagenes obtenidas
usando SEM muestran el perfil ondulado y paralelo de estas estructuras a escala micrométrica
(figura 7.1B). En la superficie SBAE la observacién a macro escala mediante estereo zoom
revela una superficie con perfil granular (figura 7.1C). A escala micrométrica, estos granulos
aparecen como estructuras superficiales de tipo “pico y valle ”debido al proceso abrasivo uti-
lizado durante la fabricacién del sustrato (figura 7.1D). En el caso de la superficie TCP se

encontraron irregularidades con bordes y cortes como en la superficie SBAE (figuras 7.1E y

111



CAPITULO 7. INTERACCION ENTRE OSTEOBLASTOS Y SUPERFICIES DE
TITANIO: APLICACION EN IMPLANTES DENTALES

figura 7.1F). Finalmente, la observacién de la superficie TCP+4acido muestra la més compleja
de las texturas superficiales. Usando estereo zoom se observo una superficie con un denso perfil
granular (figura 7.1G) asociada a numerosas irregularidades con bordes y cortes observadas

mediante SEM (figura 7.1H).

7.3.2. Adhesién y Proliferacion Celular

Ensayos de adhesion y proliferacion celular fueron realizados para evaluar las primeras
interacciones de las células osteoblasticas con la superficie del biomaterial. Para el ensayo de
adhesién, el nimero de células adheridas a los sustratos fue evaluado luego de 24 horas de
cultivo. Los resultados se muestran en la figura 7.2 y estan dados en término de la absorbancia
medida a 630 nm. Se encontrd diferencia estadistica entre todos los resultados (p < 0.05,
intervalo de confidencia del 95 %). La adhesién de osteoblastos es favorecida por las superficies
TCP y TCP+4cido, superando en mas de 4 y 5 veces respectivamente el nivel de adhesiéon
celular encontrado en la superficie maquinada. Esto sugiere un incremento en la interaccion
celular como consecuencia de la presencia de bordes y cortes en la superficie del biomaterial.
Ademas, demuestra que la adhesién en superficies con poco tratamiento superficial es menor,
corroborando la importancia de las estructuras a micro y sub-micro escala sobre el sustrato

de prueba [19,161].

La figura 7.3 muestra los resultados del ensayo de proliferacion celular llevado a cabo tras
1, 2, 5, 6 y 7 dias de cultivo. Los valores estdn dados en términos de la absorbancia a 570
nm, una medida proporcional a la actividad metabdlica de las células viables e inversamente
proporcional a la toxicidad del material [166]. Como se muestra, todas las superficies tienen
una proliferaciéon negativa luego de 1 y 2 dias de cultivo, posiblemente a causa de la muerte
celular durante la confluencia inicial de la siembra. Sin embargo, para la superficie maqui-
nada, la superficie SBAE y la superficie TCP entre los dias 2 y 5 de cultivo, los niveles de
proliferacién aumentan casi linealmente hasta alcanzar un méaximo de proliferacién en el dia
6 de cultivo, después del cual los niveles disminuyen ligeramente hasta el dia 7 de cultivo. Se
encontré ademas que el méximo de proliferacién es mayor en la superficie SBAE. En contraste
a lo anterior, el perfil de proliferacion de la superficie TCP+4cido muestra una lenta dismi-

nucién entre los dias 1 y 2 de cultivo luego de lo cual aumenta de forma exponencial hasta el
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Figura 7.1: Imagenes de estereo zoom y SEM de los cuatro tipos de superficie empleadas en este
estudio. Izquierda, microscopia de estereo zoom (4x, barra = 0.5 mm). Derecha, microscopia
SEM (2.500x, barra = 10 pm). A) y (B) superficie maquinada, (C) y (D) superficie SBAE,
(E) y (F) superficie TCP, (G) y (H) superficie TCP+acido.
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Figura 7.2: Resultados del ensayo de adhesién celular luego de 24 horas de cultivo. Barras =

Error estandar. Un asterisco indica diferencia estadistica entre los resultados con p < 0.05.

dia 7 de cultivo. No se encontraron diferencias estadisticas significantes entre los resultados

presentados.

7.3.3. Actividad de la Fosfatasa Alcalina

La actividad de la fosfatasa alcalina (ALP) fue evaluada en las capas celulares de cada uno
de los tipos de sustrato luego de 5 y 15 dias de cultivo. Los resultados se resumen en la figura
7.4. No se encontraron diferencias estadisticas significativas entre las cuatro superficies (p <
0.001) al cabo de los 15 dias de cultivo, y no fue posible encontrar una relacién estadistica
entre los resultados al cabo de los 5 dias de cultivo. Para la superficie maquinada se observé un
incremento en la actividad ALP de 1.8 veces entre los dias 5 y 15 de cultivo. Para la superficie
SBAE, este incremento fue de 4.3 veces. Para la superficie TCP el incremento encontrado es
de 2.7 veces y para la superficie TCP+4cido el incremento es de 1.7 veces. Aunque el mayor
incremento entre los dias 5 y 15 de cultivo estuvo en la superficie SBAE, la actividad ALP en

el dia 15 de la superficie TCP es 2.1 veces mayor que en la superficie TCP+acido, 3.9 veces
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Figura 7.3: Resultados del ensayo de proliferacion celular luego de 1, 2, 5, 6 y 7 dias de cultivo.

mayor que en la superficie SBAE y 5.2 veces mayor que en la superficie maquinada. Estos
resultados muestran que las superficies maquinada y SBAE presentan un perfil de actividad
ALP considerablemente bajo comparado con el encontrado para la superficie TCP. Luego de
15 dias de cultivo, la superficie TCP tiene la mayor actividad ALP doblando el valor de su
contraparte mas cercana, la superficie TCP+4acido, lo cual sugiere una gran afinidad de la

superficie TCP con el proceso de biomineralizacion.

7.3.4. Biomineralizacién

El ensayo de biomineralizacién se llevé a cabo luego de 5 dias y 15 dias de cultivo usando
alizarina roja como marcador de los cristales de mineral. La figura 5 muestra la caracterizacién
mediante microscopio de estereo zoom de la morfologia de estos cristales. En términos cuali-
tativos, en todas las superficies la presencia de cristales (apariencia roja de las dos columnas
de la figura 7.5) es mayor en el dia 15 de cultivo comparada con el dia 5 de cultivo [172]. Sin
embargo, para las superficies maquinada (figura 7.5A y figura 7.5B) y SBAE (figura 7.5C y

figura 7.5D), el proceso de mineralizacién durante el intervalo de tiempo de cultivo analizado
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Figura 7.4: Resultados del ensayo de la actividad de la fosfatasa alcalina luego de 5 y 15
dias de cultivo, Barras = Error estandar. Un asterisco indica diferencia significativa entre los

resultados con p < 0.001.

no alcanza a cubrir completamente la superficie de los sustratos, de manera que parte de las
lineas paralelas presentes en la superficie maquinada (figura 7.5B) y parte de la apariencia
granular de la superficie SBAE (Fig. 5D) son aun visibles al cabo de 15 dias de cultivo. Para
las superficies TCP (figura 7.5E y figura 7.5F) y TCP+4cido (figura 7.5G y figura 7.5H) esto
no sucede y de hecho la mineralizacion a aparece distribuida de manera homogénea sobre los

sustratos luego de 15 dias de cultivo (figura 7.5F y figura 7.5H).

Como de acuerdo a los resultados de la figura 5 las superficies TCP y TCP+éacido poseen
una mayor actividad de mineralizacién, las imagenes de estereo zoom tomadas a estos dos
tipos de sustratos fueron analizadas utilizando el software ImageJ. Cada imagen fue escalada
para ajustar las unidades. Se realizé segmentacién de la imagen mediante umbrales de color
usando como referencia un depésito de mineral (rojo oscuro) encontrado en la figura 7.5B.
Las areas mineralizadas fueron detectadas mediante la herramienta de medicién de areas. Los
resultados obtenidos son mostrados en la figura 7.6 y corresponden al porcentaje de drea total

de la imagen cubierto por mineral.
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Figura 7.5: Iméagenes de estereozoom del proceso de biomineralizacién. Izquierda, 5 dias de
cultivo. Derecha, 15 dias de cultivo. Barra = 0.5 mm. (A) y (B) superficie maquinada, (C) y
(D) superficie SBAE, (E) y (F) superficie TCP, (G) y (H) superficie TCP+écido.
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Figura 7.6: Porcentaje de area con actividad de biomineralizacién encontrada usando anélisis

de iméagenes. Barras = Error estandar.

De acuerdo con la figura 7, luego de 5 y 15 dias de cultivo el porcentaje de area total
cubierto por mineral es mayor en la superficie TCP que en la superficie TCP+4cido. Esto es
plausible ya que el ensayo de actividad de la fosfatasa alcalina muestra una mayor actividad
en la superficie TCP. No se encontré diferencia estadistica significativa en las areas medidas
para la superficie TCP+4cido luego de 5 dias y 15 dias de cultivo (p < 0.667), por lo que se
estima una baja tasa de formacién de mineral en este tipo de sustrato. Este hecho concuerda
con el bajo perfil de proliferacién mostrado por la superficie TCP+acido (figura 7.3) y la
considerablemente baja variaciéon en la actividad ALP entre los dias 5 y 15 de cultivo en

comparacién con la superficie TCP.

7.4. Discusion

El objetivo de este trabajo es analizar cuatro tipos de superficies tipicamente usados en
implantes dentales y determinar mediante experimentos con cultivos celulares cual de ellos
presenta mejor comportamiento en términos de osteoinduccion y osteoconduccion. Por lo tan-

to, este estudio esta basado en los resultados obtenidos de pruebas in-vitro de la activacién
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de células osteogénicas en funcién de la morfologia superficial del implante. Se ha reportado
que para que exista una adecuada oseointegracion y osteogénesis los implantes dentales deben
tener superficies con patrones de rugosidad similares a los dejados en la superficie del hueso
durante el proceso de resorcién y remodelado [19,26]. Por lo tanto, estos patrones deben tener
dimensiones en la escala micrométrica con bordes y cortes en la escala sub-micrométrica [19].
La caracterizacion de las superficies analizadas mediante SEM muestra la existencia de micro
estructuras en cada una de los cuatro tipos de superficie (figura 7.1). En la superficie ma-
quinada, estas micro estructuras corresponden a estructuras onduladas paralelas separadas
aproximadamente 5-10 pm. Los resultados para las superficies SBAE, TCP y TCP+aécido
muestra numerosas irregularidades del tipo “pico y valle”, aunque la densidad de estas irregu-
laridades es menor en la superficie SBAE y mayor en la superficie TCP+4cido. Este cambio
en la densidad del patrén de rugosidad corresponde a las variaciones en la cantidad de irre-

gularidades superficiales creadas por los procesos de abrasién y corrosién.

Debido a que las irregularidades en escala sub-micrométrica influencian la creacién de
contactos focales y por lo tanto, la adhesién celular, la deformacién del citoesqueleto de
las células y su orientacién [26], la superficie maquinada presenta el rendimiento més bajo
en términos de adhesion celular (figura 7.2). Ademds, como la presencia de recubrimientos
basados en HA/TCP en las superficies TCP y TCP+4cido incrementa la osteoinduccién [26],
los perfiles de adhesién en estos dos tipos de superficie son mayores. A partir de los resultados
presentados se ha encontrado que la presencia de una morfologia superficial en la escala sub-
micrométrica y el uso de recubrimientos basados en HA/TCP aumenta la adhesién celular
5.8 veces con respecto a una superficie sin patrones de rugosidad y sin recubrimiento. Estos
resultados confirman que una adecuada superficie de implante dental no sélo debe poseer una
morfologia superficial caracterizada por la presencia de patrones de rugosidad sino también un
recubrimiento osteoconductivo que proporcione la respuesta bioactiva, es decir, que promueva
la formacién de compuestos basados en HA en la superficie del biomaterial al entrar en

contacto con el tejido 6seo in-vivo [19,26].

Por otra parte, para determinar la biocompatibilidad de las muestras, se evalué la proli-
feracién celular luego de 1, 2, 5, 6 y 7 dias de cultivo. Debido a que el titanio y sus aleaciones
poseen una comprobada biocompatibilidad [53], y especificamente la aleacién Ti-6Al-4V po-

see una adecuada capacidad osteogénica [172], la superficie maquinada ha sido considerada

119



CAPITULO 7. INTERACCION ENTRE OSTEOBLASTOS Y SUPERFICIES DE
TITANIO: APLICACION EN IMPLANTES DENTALES

como el control del ensayo de proliferacién. De los resultados mostrados en la figura 7.3 se
observa que las cuatro superficies tienen un perfil de proliferacién creciente y en los casos de
las superficies SBAE, TCP y TCP—+4cido los valores siempre se encuentran por encima de los
valores del perfil de control, segtin lo cual, en principio, ninguna de las superficies es téxica
para las células osteoblasticas [166]. Se ha encontrado que luego de 5 dias de cultivo, la pro-
liferacion celular en las superficies maquinada, SBAE y TCP decrece hasta un aparente nivel
de saturacién en el dia 7, que puede estar relacionado con muerte celular debido a una elevada
confluencia celular en el drea de los sustratos. A pesar que la superficie TCP+4cido parece
alcanzar el mismo nivel de saturacién mencionado en el dia 7 de cultivo, su comportamiento
de caracter exponencial indica que el mecanismo particular de proliferacién celular en este
tipo de superficie difiere del presentado por las deméds. Ademads, aunque es sobre la superficie
TCP+acido que se encuentra el mejor perfil de adhesion, es s6lo hasta después del dia 5 de

cultivo que las células comienzan a proliferar.

Este retraso en la proliferaciéon ha sido observado por otros autores [173,174] como una
consecuencia de la elevada rugosidad superficial creada por la acciéon combinada de las técnicas
de abrasion y corrosion [159] durante la fabricacién de la superficie TCP+acido. Aunque el
mecanismo de senalizacion del retraso en la proliferaciéon es ain desconocido, puede que sea
causado por el aumento en las fuerzas de contacto que inducen el reordenamiento de las
células y retrasan o incluso restringen el ciclo celular [60, 173]. No obstante, esta reduccién
en el perfil de proliferacién para la superficie TCP+4cido no es suficiente argumento para
considerarla como no biocompatible ya que luego de 7 dias de cultivo las células alcanza un
nivel de confluencia, lo cual sélo es posible si las células permanecen viables durante todo el

tiempo de cultivo [167].

Luego de la proliferacién, las células osteobldsticas comienzan la deposicién y mineraliza-
cién de la nueva matriz ésea [25]. La biomineralizacién es esencial para el rendimiento 6ptimo
del implante dental, creando una conexién viable entre el hueso vivo y la superficie del im-
plante que precede la oseointegracion [4,23,25]. La habilidad de las células osteoblésticas para
producir nédulos de mineralizacion fue evaluada por medio del ensayo de actividad ALP y la
caracterizacién de los depédsitos de mineral. A partir de los resultados mostrados en la figura
7.4 se observé que luego de 15 dias de cultivo el mayor nivel de actividad ALP esta presente

en la superficie TCP, seguida de la superficie TCP+acido. Estos resultados, junto con los
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resultados del ensayo de adhesién celular, nos permiten concluir que las superficies TCP y
TCP+acido son las mejores opciones de superficie para un implante dental comparadas con

las superficies maquinada y SBAE.

Ademds, los resultados del ensayo de actividad ALP confirman el buen comportamiento
de la superficie TCP encontrado mediante el ensayo de proliferaciéon y en comparacién con la
superficie TCP+4acido. Aunque los resultados del ensayo de adhesion celular para la superficie
TCP+acido son mayores comparados con la superficie TCP debido a la mayor rugosidad su-
perficial del primero, esta misma caracteristica de la superficie TCP+4acido no sélo disminuye
su perfil de proliferacién como ha quedado descrito sino que también afecta la actividad ALP
debido a que existe una menor tasa de diferenciacién de osteoblastos [173]. Asi mismo, el
ensayo de biomineralizacién confirma que las superficies maquinada y SBAE poseen una baja
deposicién de mineral luego de 15 dias de cultivo como se muestra en la figura 7.5. El andlisis
cuantitativo realizado mediante procesamiento e imagenes resumido en la figura 7.6 confirma
que la superficie TCP posee mejor rendimiento ya que el porcentaje de area total cubierta
por depdsitos de mineral es 2.74 veces mayor que el encontrado en la superficie TCP+4cido,

nuevamente, en concordancia con los resultados obtenidos por el ensayo de actividad ALP.

7.5. Conclusiones

En el presente trabajo se analiza la respuesta bioldgica de células humanas con caracter
osteoblastico sobre cuatro superficies de implantes dentales comunes para determinar aquella
con mejor comportamiento en términos de adhesién celular, proliferacién celular y biominera-
lizacién. Los resultados del ensayo de adhesion celular muestran que las células osteoblasticas
se adhieren a las superficies TCP y TCP+acido de mejor forma que sobre las superficies
maquinadas y SBAE. De acuerdo a esto se concluye que las superficies TCP y TCP+acido
demuestran tener una mejor osteoinduccion. El ensayo de proliferacion celular muestra que
luego de 7 dias de cultivo la superficie TCP+éacido posee la menor tasa de proliferacién, de-
bido a su mayor rugosidad superficial [159,173]. El proceso de biomineralizacién fue evaluado
luego de 5 y 15 dias de cultivo con el fin de determinar la formaciéon de nédulos de mineral
sobre las superficies. La actividad de la fosfatasa alcalina (ALP), presente durante el proce-

so de mineralizacién [66,92], fue igualmente evaluada. El adecuado perfil de adhesién de la
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superficie TCP y la considerable alta tasa de proliferacién tras 7 dias de cultivo fueron con-
firmados por los resultados del ensayo de actividad ALP de los cuales la superficie TCP tiene
el mejor comportamiento e incluso dobla en magnitud el resultado obtenido por la superficie
TCP+acido. La cuantificaciéon de los depédsitos minerales corrobora el ensayo de actividad
ALP ya que el porcentaje de area total de las muestras cubierto por mineral es 2.1 veces
mas alto en la superficie TCP que en la superficie TCP+4cido. Por lo tanto, los resultados
obtenidos en este trabajo sugieren que la superficie TCP promueve la formacién de depdsi-
tos minerales, es decir, la osteoconduccion, a una tasa mayor que las superficies maquinada,
SBAE y TCP+4cido. Aunque la formacién de matriz ésea mineralizada es el proceso més
importante de cara a obtener una adecuada oseointegracién [4,34], ninguna de las superficies
analizadas es toxica para las células osteoblasticas y todas permiten la adhesién, proliferacion
y biomineralizacion. No obstante, es necesario realizar andlisis adicionales para establecer el
comportamiento de las superficies a largo plazo, ya que la respuesta temprana de las células
osteoblasticas aqui presentada no necesariamente predice el grado de oseointegracién de un

determinado sustrato.
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El objetivo de esta tesis es formular, implementar y validar un modelo matemético con
enfoque mecanobioldgico de la oseointegracion de un implante dental. Aunque este objetivo
se ha cumplido, durante su desarrollo se han encontrado algunas limitantes que merecen ser

discutidas y expuestas como lineas de trabajo futuro.

La primera limitante estd relacionada con el alcance de la descripcion mecanobioldgica
de la interfase hueso-implante dental y del proceso de oseointegracion. Aactualmente se dis-
ponen de herramientas de acceso a informacién que permiten hacer una revision detallada
del proceso de cicatrizacion y oseointegracién en la interfase hueso-implante dental. Debido a
esto es inevitable que durante la revisién se encuentren aspectos descriptivos que aumentan
la complejidad del problema inicialmente planteado y que desvian la linea de trabajo del ob-
jetivo principal [137,154]. Por esta razén, la labor investigativa debe ser concentrada en los
detalles generales sin ahondar en todas las particularidades. Esto hace que la descripcion final
sea limitada y a la vez subjetiva de acuerdo al criterio de seleccién usado para determinar los

aspectos particulares mas relevantes.

Estos aspectos particulares encontrados en la revisién imponen ademds la necesidad de
simplificar la descripcion matemaética del problema. Debido a la complejidad de los sistemas
bioldgicos y mecanobiolégicos, considerar todoas las particularidades de la descripcion en la
formulacion matematica conduce a modelos con un elevado nimero de variables y parame-

tros desconocidos [65,114]. Aunque esto supone una mayor exactitud del modelo respecto al
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problema real, también implica una mayor complejidad de la implementacién numérica y una
mayor demanda de recursos computacionales, tiempo de procesamiento y tiempo de andlisis
de resultados [29,118,120]. Por lo tanto, es necesario simplificar la formulacién matematica
para analizar los aspectos generales y, en la medida de lo posible, los aspectos particulares
mas relevantes [33,160]. A partir de esta limitante se concluye que una de las lineas de trabajo
futuro es profundizar en detalles de la descripcién del problema asi como en la inclusién de
particularidades en el modelo matematico aca presentado de tal manera que se aumente su
complejidad y exactitud. Un modelo matematico detallado de la oseointegracion de implantes
dentales puede ser utilizado en la practica odontoldgica como herramienta diagnodstica para
evaluar la viabilidad de un implante en funcién de aspectos particulares como las condiciones
anatémicas y fisiolégicas del paciente y el hueso receptor [15,41], los factores mecéanicos de

adhesion y activacion [18,25],y el procedimiento de insercién del implante [55,56].

Precisamente, una segunda limitante también relacionada con la simplificacién del modelo
tiene que ver con la ausencia de los denominados factores mecéanicos de adhesién y factores
mecanicos de activacion en la implementacion final del modelo. Si bien lo factores mecénicos de
contraccién fueron incluidos para obtener resultados numeéricos que concuerdan con resultados
experimentales, la inclusion de los demds factores mecdnicos se cree puede constituir una
amplia linea de trabajo futuro relacionada con el andlisis de la interaccién entre 1) la superficie
del implante dental y la adhesién celular [21, 26, 60, 146], 2) el balance de las fuerzas de
contraccién con las fuerzas de adhesion evitando la pérdida de tejido en la superficie del
implante [15,24,101], 3) la distribucién de fuerzas externas y su relacién con el diseno del
implante [31,47] 4) el remodelamiento éseo a causa de las fuerzas externas [5, 13, 106] y
5) el mecanismo celular de mecanotransduccién [18,25,104]. Se cree que las contribuciones
de estos fenémenos al modelo pueden representar el modelamiento de dispositivos usados
en ortodoncia (mini-implantes) donde la respuesta mecédnica del hueso predomina sobre la

respuesta bioldgica.

La tercera limitante estd relacionada con el tiempo necesario para lograr la adecuada
oseointegracion de un implante dental. Se ha establecido que la oseointegracion inicial se al-
canza entre 3 y 6 meses después de insertar el implante [4,13] y que debido al proceso de
remodelado dseo las propiedades biomecanicas del nuevo hueso se encuentran en constante

consolidacién incluso varios anos después de la insercién [1,2]. Por lo tanto, el modelo ma-
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tematico aca presentado y que analiza los primeros 21 dias después de la insercién del implante
debe ser ampliado temporalmente para incluir el proceso de remodelado 6seo ya que no es
posible garantizar una adecuada oseointegracién a partir del andlisis de los estadios tempranos
de recuperacién tisular [165,166]. Esta misma restriccion temporal fue observa en la respuesta
de los experimentos con cultivos celulares (Capitulo 7) a partir de los cuales se concluye que
es necesario ampliar el tiempo de experimentacién para establecer el comportamiento a largo

plazo de las superficies de cultivo.

La cuarta limitante tiene que ver con los pardmetros numéricos del modelo. Aunque al-
gunos parametros se encuentran en la literatura, la falta de experimentos dedicados a la
cuantificacién de eventos celulares y moleculares es una debilidad que este modelo comparte
con otros modelos matematicos con enfoque biolégico [33]. Aunque tradicionalmente se re-
curre al andlisis y ajuste numérico para suplir la ausencia de parametros experimentales, es
necesario iniciar lineas de trabajo experimental para complementar la informacion numérica
necesaria para el modelo y que ademds sirvan como mecanismos de validacién de los resultados
numéricos. Un primer acercamiento al complemento experimental realizado en este proyecto
(Capitulo 7) permitié obtener pardmetros numéricos correlacionados con la adhesién y pro-
liferacién celular. Sin embargo, es necesario ampliar el alcance de estos experimentos para
identificar parametros de mitosis y apoptosis celular, sintesis y degradacién de moléculas, y
produccién y consumo de sustancias disueltas en el ambiente extracelular. Ademas, se con-
sidera necesario evaluar experimentalmente el comportamiento mecanico de las células para
validar los fenémenos de adhesién, contraccién y activaciéon respecto a diferentes tipos de

superficies de implante dental.

A pesar de estas limitaciones, se concluye que a partir de una revision detallada de las
generalidades del hueso alveolar [23, 38|, del implante dental y su superficie [10, 26, 59], y
de los mecanismos tanto biolégicos como mecdanicos involucrados en la recuperacién tisular
de la interfase hueso-implante dental [15,17, 18,25, 66|, es posible obtener una descripcién
general del proceso de oseointegracion de un implante dental. Mediante el método de los ele-
mentos finitos se han implementado modelos con enfoque bioldgico que tradicionalmente han
sido empleados para describir mateméticamente procesos de morfogénesis, actividad celular
y crecimiento tisular [118,125,126]. A partir de estas implementaciones computacionales y la

simplificacién de la descripcién del proceso de oseointegracion, ha sido posible formular un

125



CAPITULO 8. DISCUSION FINAL Y TRABAJO FUTURO

modelo mecanobiolégico de la cicatrizacion de la interfase hueso-implante dental que conduce

a la formacién de hueso y posterior oseointegracién del implante.

Este modelo se caracteriza por la introduccién de una formulacién matematica original
del proceso de coagulacion de la sangre que condiciona la recuperacién tisular en la interfase
hueso-implante dental. Con esta inclusién, el modelo presentado supera el alcance de traba-
jos previamente publicados [33,109, 137, 154] ya que permite analizar no sélo el proceso de
coagulacién en la interfase sino también caracteristicas del paciente como son los desérde-
nes hematolégicos conocidos como trombocitosis y trombocitopenia. Adicionalmente, con la
implementacion matematica del fenémeno de contraccién celular presente durante la cica-
trizacién de la interfase hueso-implante dental [24], este nuevo modelo permite predecir la
oseointegracion de un implante dental en funcion no sélo de su superficie, como ya ha sido
reportado por otros autores [33], sino también en funcién de los desplazamientos de las fibras
que componen el codgulo de sangre. Por lo tanto, al considerar la etapa de coagulacion de
la sangre y el fénomeno mecdnico de contraccion en conjunto con las demds caracteristicas
biologicas relevantes, el modelo finalmente obtenido se convierte en la primera descripcion

mecanobioldgica conocida de la interfase hueso-implante dental.

Por otro lado, en bisqueda de ampliar el alcance del modelo planteado, se propone una
linea de trabajo futuro basada en la capacidad de los campos electromagnéticos para estimular

la recuperacion tisular y la formacién de hueso en la interfase hueso-implante dental.

Trabajos experimentales han permitido saber que las células en un campo eléctrico DC
aplicado externamente siempre intentan orientarse en la direcciéon perpendicular a las lineas
del campo aplicado. Por lo tanto, los campos eléctricos DC son capaces de modificar la geo-
metria de las células prolongando y estirando los citoplasmas [175]. Varios de los eventos
relacionados con la migracién celular, como la contraccion de los filamentos citoplasmaticos
de actina, la formacién de contactos focales, protedlisis de proteinas especificas sobre los sus-
tratos, contraccién del citoesqueleto celular, y disociaciéon y desprendimiento de contactos
focales en los bordes de arrastre de las células han sido observados durante el movimiento

celular inducido por campos electromagnéticos [176].

Se ha reportado que las células que se adhieren a un implante con irregularidades su-

perficiales del orden de los micrémetros tienden a migrar y alinearse en la direccién de las
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estructuras superficiales. Este proceso se conoce como orientacion por contacto [177]. Por lo
tanto, una diferencia de altura en el patron de rugosidad de una superficie es suficiente para
inducir orientacién por contacto en las células. En experimentos con superficies de titanio se
encontré que existen diferencias en el potencial electrostatico de carga superficial del orden
de los milivoltios en las interfases entre el material y su recubrimiento [178]. Se cree que la
presencia de estos gradientes en el potencial de carga superficial pueden ser responsables por
la orientacién de las células [179]. En experimentos adicionales se ha encontrado que la apli-
cacién fisiolégica de campos eléctricos DC condiciona el movimiento de células dseas y otros
tipos de células. Este fenémeno se conoce como electrotaxis o galvanotaxis [180,181]. Pruebas
in vitro han determinado que varios tipos de células (células neuronales, fibroblastos, que-
ratinocitos, condrocitos, células epiteliales y osteoblastos) migran hacia el cdtodo cuando la
intensidad de los campos eléctricos aplicados es del orden de 0.1-10 V/cm, mientras son pocos
los tipos celulares que migran en direccién del dnodo (células de cornea, granulocitos y células
endoteliales) [176,182]. En estos casos, tanto la velocidad como la direccién de movimiento

dependen del voltaje aplicado [176].

Se ha determinado que la aplicacién de campos eléctricos actia sobre la adhesién celular
mediante la modificacion del anclaje del citoplasma al sustrato creado por la accién de las
integrinas [176, 183]. Modificaciones a la conductividad del sustrato mediante el uso de recu-
brimientos poliméricos favorece la absorcién de proteinas y la consecuente adhesion celular
debido a que las biomoléculas de interés son atraidas eléctricamente a la superficie. Sustratos
electroactivos han sido estudiados con el propdsito de controlar la inmovilizaciéon de péptidos
de adhesién celular como el péptido RGD involucrado en la actividad de las integrinas [183]. Se
ha demostrado que la estimulacion eléctrica acelera la cicatrizacion de fracturas. Por ejemplo,
en modelos animales se ha encontrado que la formacién de hueso aumenta cuando se aplican
corrientes eléctricas de diferentes amplitudes. Campos electromagnéticos pulsantes también
se han utilizado para tratar fracturas y problemas de cicatrizacién con tasas de éxito del 64-
85 % [184]. Se ha encontrado que estos campos causan efectos que favorecen la cicatrizacién
de los tejidos blandos y los huesos activando o retrasando la actividad de osteoblastos, os-
teoclastos, queratinocitos, fibroblastos, miocitos, células endoteliales y células nerviosas [181].
Estudios experimentales han concluido que la aplicacién de campos electromagnéticos aumen-

tan la tasa de cicatrizacién y por lo tanto inducen una mayor oseointegracion en los implantes
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dentales [185,186]. Asi mismo, se ha encontrado que la aplicacién de campos electromagnéti-
cos pueden prevenir la perdida de hueso que normalmente ocurre durante la inmovilizacion,
los descansos prolongados en cama o los vuelos espaciales, debido a que reemplazan la ac-
tividad metabdlica inducida por la presencia de cargas externas como el propio peso y la

gravedad [25,181].

Por lo tanto, se considera que es posible establecer una relacién entre la aplicacién de
campos electromagnéticos, la migracion celular, la contracciéon causada por la migracién celu-
lar y la superficie del sustrato. Se cree que una mayor adhesion celular en el sustrato, debida
a la activacién electro-quimica de la interfase puede causar una mayor recuperacién tisular
con el consecuente aumento en la formaciéon de hueso y oseointegracion del implante. De
acuerdo a una revision preliminar de la literatura disponible no existe un modelo matematico
de recuperacién tisular que incluya la influencia de los campos electromagnéticos. Por esta
razén, con la formulacién de un modelo de la estimulacion electromagnética en la interfase
hueso-implante dental se espera generar una avance significativo en el campo del modelado de
procesos bioldgicos integrando conceptos de la mecanobiologia con el campo del bioelectromag-
netismo. El modelo matemaético resultante podré ser utilizado como herramienta metodoldgica
para la formulacion de posteriores modelos de recuperacion tisular electroestimulada asi como
para el diseno de protocolos de experimentacién in-vitro que permitan a largo plazo plantear
modificaciones en el diseno de un implante dental comercial basadas en la electroestimulacion

celular y tisular.
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APENDICE A

SOLUCION DE LAS ECUACIONES DE REACCION-DIFUSION
MEDIANTE EL METODO DE LOS ELEMENTOS FINITOS

Gracias a su flexibilidad de programacién y facilidad de analisis de geometrias complejas,
los elementos finitos se constituyen en una herramienta poderosa para la solucion de ecuaciones

diferenciales en derivadas parciales.

En el caso de las ecuaciones de reaccién difusion, el problema consiste en hallar (u,v) para
todo instante de tiempo. Para ello, se multiplica cada una de las ecuaciones por una funcién
arbitraria du y dv, respectivamente. Ademés se integra sobre el dominio de andlisis con lo que

se obtiene:

2
?5ud:v—/f(u,v)5udx—l—/Dng&udQ (A.1a)

Dsvde = | g(u, v)dvdz + Doy 6de (A.1b)
Jygetis= [ fu2s

donde €2 es el dominio de integracién, que para este caso es unidimensional. Llevando a cabo

integracion por partes y ordenando la ecuacién se tiene:
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/ 5udx—/f U, v 5udx—i—/ Dl%@dﬁ =0 (A.2a)
/&)das—/ (u,v)&vda:+/ DQ@@dQ—O (A.2Db)
o Oz Ox

donde se ha considerado que el flujo es nulo en el contorno. Las ecuaciones integrales (A.2) son
la forma débil de las ecuaciones diferenciales parciales de reaccién-difusién de Schnakenberg

presentadas en el capitulo 4.

Si se elige interpolacién lineal continua para las variables u y v, con el uso de elementos

de dos nodos (A.1la) la interpolacién se puede escribir como [133]:

Nl _ Xr — X9 _ Tro — T A
@) =2 =B (A3
N(g)= 211 T 1 (A.3b)

To — X1 1(e)

donde N; y Ns son las funciones de forma, y x1 y x2 son las coordenadas de los nodos
del elemento (e), definido como se muestra en la figura A.lb. Utilizando la Formulacién
Isopardmetrica [131,133], la interpolacién de las variables y de la geometria queda definida

como sigue:

Geometria = { r=37 Nal=N.x (A4)

2 Ll
u=) ;. Nuw=N-u
Variables= 2 =1 (A.5)
v=37,Nv=N-v

Sustituyendo las aproximaciones (A.4) en las ecuaciones (A.2) y utilizando el Método de

Galerkin [133], tal que du = v = N' se obtiene el siguiente sistema discreto a nivel elemental:
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. "
j MI- Ml j
E— 1 B -/-__Tx
: X X 2 !
Xi xg i+ . x‘ (E) x[+1
Dominio referencia

a) b)

Figura A.1: Uso del elemento de referencia para la integracién. a) Aplicacién entre elementos,

b) Un elemento.

F = M(e)% — (@R —Mu + v(u®)RE) + Ku =0 (A.6a)
G= M@%‘ —~y(bR®) — v(u?)R) + KOv =0 (A.6D)

donde cada una de las matrices y vectores de las ecuaciones (A.6) se muestran en detalle a

continuacion:

M© = MY = / N'N7dQ (A.7a)
Q
- i J
K = KV = i aaji a;idﬂ (A.7hb)
R =R = / N'dQ (A.7c)
Q

Por su parte, la discretizacién temporal se realiza mediante el método de diferencias en
atraso Backward Fuler. Segin este método la derivada temporal puede escribirse en forma

discreta como [187]:

Du o, Au =l
ot At At

|
—~
>
Qo
SN—
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1

donde u' es el valor de u en la iteracién actual, u'~" es el valor de u en la iteracién anterior

y At es el intervalo o paso de tiempo.

Este mismo proceso se repite para cada uno de los elementos que componen el dominio
del problema construyendo a partir de las expresiones elementales una expresiéon global o
ensamble [133]. Esta expresién global depende de la distribucién de las funciones de forma en

cada elemento, dada como se muestra en la figura A.2 [131,133].

B

Xis X, Xip -+ Xy Xn+1

i i d

Figura A.2: Funciones de forma globales

Las ecuaciones A.6 se implementan en una rutina de usuario UFEL programada Fortran
Intel 11 (Intel Corp., USA) que se soluciona utilizando el software ABAQU S 6.6 (Simulia Das-

sault Systemes, USA). En este software se requiere evaluar el siguiente sistema de ecuaciones:

(AMATRX)rAu = RHS (A.9a)

(AMATRX)Av = RHS (A.9D)

donde donde AMATRX es la matriz tangente elemental y RHS (Right Hand Side) es el vector
residuo elemental [188], Au = (Au', Au®)T y Av = (Av', Av?)T. Como RHS = —F [188],
entonces RHSy = —(F', F)T y RHSg = — (G, GH)T.

A continuacién se describe el método para hallar la matriz tangente AMATRX . Para
determinar los términos correspondientes a la implementacién de la solucién de G se procede

de forma similar.
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La matriz AMATRX r se desarrolla en serie de Taylor (Fj1 \”H) alrededor de la solucién

obtenida en la iteracién anterior k:

OF, n+1
Fralft = F" 4+ LAU =0 (A.10)
ou
con lo cual se obtiene:
1
AMATRX = M) — — y((—1 + 2uv)M®) + K(©) (A.11a)

At

De la misma forma se obtiene el sistema de ecuaciones que se soluciona para la variable v.
La solucién del sistema de ecuaciones dado por A.9 se realiza utilizando el Método de Newton-
Raphson para encontrar las raices [187]. Es importante notar que en cada paso de iteracién se
actualizan los sistemas, hasta encontrar la convergencia. Cuando se alcanza la convergencia

se avanza un paso de tiempo y se resuelve recursivamente hasta el paso de tiempo final.

Analisis en dos dimensiones

La extensién de la formulacién de elementos finitos para la solucion de las ecuaciones de
Schnakeneberg de 1D a 2D se lleva a cabo reemplazando las funciones de forma y considerando
la nueva geometria. Las funciones de forma en 2D dependen del tipo de elemento elegido
para el andlisis (segin su geometria: tridngulo o cuadrilatero; segin el tipo de polinomio de
aproximacion: lagrangiano o serendipito; y segin el orden de aproximacion: lineal, cuadratica,
cibica etc [133]). En la implementacién que nos concierne se utilizan elementos cuadrilateros
bilineales. La definiciéon de estos elementos y su relacion con el cuadrilatero de referencia se

observa en la figura A.3. Por lo tanto las funciones de forma se determinan por [133]:
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Ni(gn) = 4 (1-6)(1 - 1) (A122)
Ny(gn) = 3(1+ €)1~ ) (A120)
Ny&m) = (1 +6)(1 +1) (A12¢)
Nu(gm) = (1~ )1 +1) (A124)
x_ (X
n
(.35 b Ly Y
g /\ 0 y
(Y9G Real O g
(XZQ’J?M) 0 Referencia @

(-1,-1) (1,-1)

\{’

Figura A.3: Relacién entre el cuadrilatero de referencia y de la geometria real. El ntimero de

cada nodo se ha colocado entre un circulo.

La aproximacién de la geometria y de las variables viene dada por:

S
Geometria= #(&m) le (& 77)73(16) (A.13)
y(&,n) = > iz Ni(§sm)y;
4 ()
I = = Nl ) U
Variables={ j;l (&) Z(e) (A.14)
v €777 = =1 N1(§7 )‘/;

La aproximacién de las variables U y V en dos dimensiones se reemplazaen cada uno de

los términos de las ecuaciones que conforman la forma débil del sistema de reaccién-difusion
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en dos dimensiones. En este sistema se obtienen integrales dobles que se pueden discretizar
mediante una expansién de la metodologia usada en la solucién de las ecuaciones de reaccién-

difusién en 1D.

En una dimensién las integrales obtenidas de la forma débil pueden ser resueltas de forma
analitica. Sin embargo, en dos dimensiones las integrales son dobles y requieren la continua
aplicacién entre el elemento de referencia y el elemento real. Un ejemplo de su utilizaciéon se
presenta en la siguiente relacién, donde la integral es transformada del espacio real al espacio

del elemento de referencia:

1 1
(2,)d2 = / 1 / (). y(€m) (€ n)lded (A.15)

f
Q(e)

Espacio Real Espacio del Elemento de Referencia

donde Q) es el dominio elemental y |J| es el determinante del jacobiano que relaciona el

elemento de referencia con el de la geometria real dado por:

98 %€
J _ | 0z oy A.16
€m={ 2 o (A.16)
oz 9y

Las integrales se resuelven mediante el Método de la Cuadratura de Gauss [133]). De
acuerdo con este método, la integral definida en el espacio del elemento de referencia se
reemplaza por una sumatoria aproximada dada por:

NPG, NPGy

1 1
/1/1f(a?(&n),y(i,n))lJ(f,n)!dfdn: SO FGn) 3G Wi, (A7)

i=1 =1

donde NPG, y NPG), son el nimero de puntos de integracién en las direcciones espaciales del
elemento de referencia & y n respectivamente (en éste caso los puntos de integracién coinciden
con la regla de integracion de Gauss); W; y W; son los valores de peso y (&;, ;) es la ubicacién

de cada punto de Gauss [133].
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Discretizacion del Modelo de Oseointegracién

Especificamente, para las ecuaciones (6.1-6.8) que componen el modelo mecanobiolégico
de la oseointegracion de un implante dental, la aplicacién de los principios de discretizacion
antes descritos permite obtener el sistema de ecuaciones no lineales discretizado en tiempo
y en espacio dado por A.18, donde las variables T, F, f, C,, Qo, G, U y O corresponden
las seis variables del modelo, es decir, trombina, fibrindgeno, fibrina, células osteogénicas,
quimico osteogénico, tejido granular, desplazamientos de la matriz y osteogénesis. Las matrices
M© v K@ vy el vector R(®) son como en A.7. La matriz B corresponde a la matriz de
deformaciones elementales [133] mientras el vector Ay es el vector de tracciones elementales
[127]. Las matrices D y D son respectivamente la matriz de constantes eldsticas y la matriz
de constantes viscosas para el caso de un cuerpo bidimensional sometido a deformacién plana

[133).

dT

M(G)E + DrKOT — (k) — koT — k¢TF?)R©® =0 (A.18a)
M(e)% + DrKOF — (k3 — kyF — ksT + k¢TF?)R®) =0 (A.18b)
© A [afmas(l —exp(—at — 5f))] [ " 1Ro
At 1 _5fmaxewp(_at_ﬂf) Fn+WFn_ (A 18C)
+Pmaas |:fn‘j_/];vn R(e) — 0
P
M© dfo + Do K©Cy — He, CKOQq — e, [nQn RO
t Qs +Wa," ] (A.18)
+00,C,R) =0
dQ " ]
M9 =2 4 Do, K Qo — [?"roo —7QD [n] R
At fr+wpt]] (A.18e)
+[60,Q0 + 00cCoQo] R =0
M(e)% — [raF — 6¢G] [C n iOWC n R =0 (A.18f)
cu + (‘3(@% +A® =0 (A.18g)
w," .
M0 — [1 = exp(—Bc,Co — Bq, Q0] [W] R =0 (A.18h)

donde los diferentes pardametros corresponden con los pardmetros descritos en el capitulo 6 y
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analizados en detalle en el apéndice E. Adicionalmente, se utiliza lo siguiente:

cl) =i = / B”.D.BdQ (A.19a)
Q

Ccl) = v :/ B”.D-BdQ (A.19D)
Q

Al = AT = / BT A dQ (A.19¢)
Q

La solucién final del modelo se obtiene expresando las ecuaciones A.18 en su forma A.9

equivalete y resolviendo para el dominio bidimensional mostrado en la figura 6.1.
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Las ecuaciones (5.2a) y (5.2B) fueron adimensionalizadas utilizando las siguientes escalas

[65]:

t=1 - tres (B.1)
T=2x" Lyey (B.2)
T =u-They (B.3)
F=0vFuy (B.4)

En las expresiones (B.1) a (B.4), u, v, t y = corresponden a los valores adimensionales de

trombina, fibrinégeno, tiempo y espacio respectivamente.

Utilizando estas escalas y reemplazando en las ecuaciones (5.2a) y (5.2b) se obtiene:

Tref @ Tref

2 2 2
tref 5 = Drp Lgefv u+ Kk [P] — kgTrefu — kGTrefFrerU (BS)
Erer Ov F,
tref i Dp Lgef V20 + ky[G] + ksTrepu + kgTrefFfefuv2 — k3Frepv (B.6)
ref ref

Multiplicando (B.5) por ;f—”; y (B.6) por ;T—Pff y omitiendo la notacién de barra de los

valores adimensionales se tiene:
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au tref 2 tref 2 2
E = DTLgefv U+ klm[P] — threr - thTefFrefuv (B?)
ov t t trerd,
a = Dp LT;]; VQU + k4FT76J;[G] + kS%;cfu + k6trefTrefFrerU2 — k:gtref’u (B.8)
re re re

En (B.7) y (B.8) se eligen las siguientes constantes:

t L?
DT r;f = ]_ — DT = 7ref (B9)
Lref tr@f
tref 6Tref
k Pl=0 -k = B.10
1T7"ef[ ] ! tref[P] ( )
k
kiotrer =k — ky = (B.11)
tref
1
kistyer = 1 — kg = (B.12)
tref
tref '7F7‘ef
ki |Gl =~ — ks = B.13
Fref[ ] tref[G] ( )
tret T, kF,
fogrefirel _ g gy = STreS (B.14)
Fref trefTref
1
ketrefF2, =1 — kg = ———— B.15
refLref trengef ( )
1
kﬁtrefTrefFref =1— k@ == W (B16)
refdreflire

La constante Dp de la ecuacién (B.9) corresponde a constante de difusion de la trombina
calculada a partir del tiempo y la longitud de referencia. Por su parte, la constante kq es la
tasa de conversién de la protrombina en trombina, ko es la tasa de consumo de trombina, k3
es la tasa de consumo de fibrinégeno en presencia de trombina, k4 es la tasa de produccion de
fibrin6geno debido a la liberacién de los granulos de las plaquetas, k5 es la tasa de produccion
de fibrinégeno en presencia de trombina, y kg es la tasa de consumo de trombina en presencia

de fibrinégeno, igual a la tasa de produccién de fibrinégeno por accién de la trombina.

De (B.15) y (B.16) se obtiene:

Tref :Fref :Cref (B17)

Adicionalmente, suponiendo que el nivel de concentracién de protrombina es igual a la

concentracién de granulos liberados por las plaquetas activadas se obtiene:

139



APENDICE B. PARAMETROS DEL MODELO DE COAGULACION

[P] = [G] = Crey (B.18)

Utilizando (B.17) y (B.18) y reemplazando en las expresiones (B.9) - (B.16) se obtiene:

1;2
Dy =" (B.19)
tref
)
k1 = (B.20)
tref
k
ey = (B.21)
tref
1
ks = (B.22)
tref
[—— (B.23)
tref
k
ky = ——— B.24
° trefjlef ( )
1
ke = ——5— B.25
° tref(jfef ( )
Reemplazando en (B.7) y (B.8) los resultados dados en (B.19)-(B.25) se obtiene:
ou 9 9
a:Vu—HS—ku—uv (B.26)
ov 9 9
E:dVv%—’y—i-ku—Fuv - (B.27)

En (B.27) el pardmetro d es igual a g—;. Las expresiones (B.26) y (B.27) conforman el
modelo matemaético adimensional de la reaccién cinética de la trombina y el fibrinégeno. Los
valores de las constantes §, v, k y d se obtienen mediante la estabilidad numérica de la solucién,
mediante andlisis de la literatura y en los casos en los cuales no se encontraron referencias
significativas se realizaron céalculos estimados tomando como base datos relacionados. Los

valores de las constantes ki a kg se obtuvieron a partir de estos resultados.

» t..5: Se ha establecido experimentalmente que el tiempo necesario para formar el coagulo
final puede variar entre 0 y 20 minutos, dependiendo del tipo de lesién. En el caso de
exodoncias, este tiempo es en promedio 10 minutos, aunque depende del procedimiento
quirirgico utilizado y las condiciones anatémicas del sujeto de prueba [147,189]. Para
la simulacién se consideré 10 minutos como el tiempo necesario para la coagulacién de

la interfase hueso-implante dental.
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Ly¢s: Corresponde a la mayor distancia entre el borde del hueso y el perfil acanalado
del implante. De acuerdo con [146], la cantidad de tejido necrético producto del pro-
cedimiento quirirgico de insercién del implante es de unos 0.2 mm. Considerando un

implante con pasos de rosca de 0.35 mm de espesor, el valor del parametro es 0.55 mm.

Tes: La formacion del codgulo se debe a la presencia de 10 a 20 nmol/L de trombina [74].
De acuerdo con esto, y teniendo en cuenta que el peso molecular de la trombina es de

33.7 KDa [142], la concentracién de trombina es en promedio 0.5055 ug/ml.

F,cp: La concentraciéon promedio de fibrinégeno en plasma es de 7.600 nM, es decir,

2.600 pg/ml [134].

Ches: La concentracién de protrombina es de 100 pg/ml [134]. Teniendo en cuenta este
valor y los valores encontrados para las concentraciones de fibrinégeno y trombina, se

escoge como valor del pardmetro un valor medio de concentracién, es decir, 1.000 pg/ml.

Dr: La constante de difusién de la trombina es 8.76x107% mm? /s [142]. Sin embargo,
de acuerdo a la expresion (B.9) el valor del pardmetro debe ser 5.0417x10~% mm? /s,

resultado que fue finalmente usado.

Dp: Utilizando la ecuacion de difusién de Einstein, tomando el radio de la molécula de
fibrinégeno del orden de 10 A [143] y la viscosidad de la sangre igual a 0.0038 Pa-s [144],

se obtiene una constante de difusién de fibrinégeno de 5.647x10~° mm?/s.

d: De la expresién (B.27) el valor del parametro es igual a %. Realizando esta operacion
T
se obtiene d=0.1120. No obstante, pruebas numéricas garantizan estabilidad del modelo

al usar el valor 0.08.

d: A partir de resultados experimentales el factor de conversién de la protrombina en
trombina es del orden de ng/ml-s [46]. De acuerdo a esto el valor del pardmetro se

estimo en 1.2.

~: Este pardmetro esta relacionado con la cantidad de fibrinégeno que es liberado por
las plaquetas activadas durante la coagulacién. Pruebas experimentales han permitido
establecer que 10! plaquetas liberan entre 3 y 25 mg de fibrinégeno [190]. Segtin ensayos

de activacién plaquetaria, en una concentracién de plaquetas de 200x10° células por
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litro la tasa de activacién es de 0.128 %/minuto [141]. Ajustando la concentracién de
plaquetas al valor normal (300x10° células por litro [70]) y al porcentaje de activacion,
el factor de aumento en la concentracion de fibrinégeno debido a la activacion de las
plaquetas es de 225 ng/ml-s. Realizando la adimensionalizacién, y teniendo en cuenta
que el 10 % del fibrinégeno esta presente en los granulos liberados por las plaquetas [72],

el pardmetro v es igual a 0.052. Para las simulaciones éste valor se ajusté a 0.03.

= k: Este parametro se obtiene dividiendo el factor de activacion de fibrinégeno entre la
concentraciéon promedio de fibrinégeno, equivalente a la tasa de consumo de trombina.
Usando los valores para fibrinégeno ya discutidos, y teniendo en cuenta la discusion
para el valor del factor de activacion ~, el valor del parametro adimensional buscado se

encuentra en el rango 0.03 - 0.138. El valor usado es 0.06.

La ecuacién (5.3) se implement6 en su forma dimensional. Los pardmetros usados son los

siguientes:

" fmaz: En un codgulo formado con una concentracién de fibrinégeno de 2.5 g/1 sélo el
0.25% del volumen corresponde a fibrina. Es decir, en este codgulo 0.25 g de cada 100

ml son fibrina [115], lo que equivale a una concentracién de 2.5 mg/ml.

= «: La tasa de polimerizacién de un monémero de fibrina es 111x107° s~! [71]. Una fibra
de fibrina esté compuesta por 100 o mas protofibrillas y cada protofibrilla estd compuesta
por dos mondémeros [145]. Asumiendo que en el codgulo las fibras en promedio tienen
200 protofibrillas cada una, la tasa de polimerizacién de una fibra de fibrina es de al

menos 0.444 s~1. En las simulaciones este valor se ajusté a 0.5 s~1.

= ¢: Un estudio de la cinética de polimerizaciéon del fibrinégeno determiné su tasa de
polimerizacién en 23x107° s~1 [71]. Teniendo en cuenta la concentracién promedio de

fibrin6geno, su factor de activacién se estima en 598 ng/ml-s.

= [3: Para el cédlculo de este parametro se definié la siguiente relacién:

109Tye
B=—° (B.28)

fmaz
o

Reemplazando los demads términos de la expresién, el valor del parametro [ es 0.4 ml/mg.

Sin embargo, la estabilidad de la ecuacién (5.3) depende de la relacion:
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1- ﬁ : fmax >0 (B.29)

de donde se obtiene que (8 debe ser menor que 0.4. Por esta razén el valor del pardametro

finalmente utilizado en las simulaciones es 0.37.

= w: Se asume que la formacién de la red de fibrina hereda el patrén de transformacion del
fibrin6geno a medida que éste evoluciona en el tiempo. Para mantener esto, la funcién de
activacion de fibrina esté referenciada al valor medio de concentracion del fibrindgeno,

es decir, 2.5 mg/ml. Realizando la correccién de unidades, el valor del parametro es 1.

= p: Diferentes pruebas numéricas permitieron establecer un rango para este parametro

entre 10 y 30. Para disminuir el gasto computacional se prefirié usar el valor p=10.

143



APENDICE C

PARAMETROS DEL MODELO DE COAGULACION: CASO
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= ~: Para el caso de trombocitosis se supone una concentracién de plaquetas igual a
1.000x10? células por litro [150]. Con base en los resultados experimentales de la activa-
cién de las plaquetas [141] y realizando el ajuste en la concentracién y el porcentaje de
activacion, se obtiene el valor 2.500 ng/ml-s. Realizando la adimensionalizacién el valor
del pardametro buscado es 0.577. Sin embargo, este valor causa saturacién de la soluciéon
numérica. Comparando este valor con el encontrado para el caso de concentraciéon nor-
mal de plaquetas se observa una diferencia de un orden de magnitud. Para garantizar

esta diferencia y evitar la saturacién el valor del pardmetro usado es 0.1.

= [3: A partir de la expresién (B.28) y el valor de 7 calculado para trombocitosis, el nuevo
valor para (3 es 4.4548. No obstante, este valor estd por fuera del rango de estabilidad

definido por la expresion (B.29), razén por la cual se conserva el valor de 3 igual a 0.37.
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Los siguientes son los pardmetros usados en la simulacién de trombocitopenia. Los parame-

tros que no se discuten a continuacién conservan los valores mencionados en el apéndice A.

= ~v: Para el caso de trombocitopenia se supone una concentracién de plaquetas igual
a 20x10? células por litro [137,149]. Con base en los resultados experimentales de la
activacién de las plaquetas [141] y realizando el ajuste en la concentracién y el porcentaje
de activacién, se obtiene el valor 3.33 ng/ml-s. Realizando la adimensionalizacién el valor

del pardametro buscado es 7.7x107%. En las simulaciones el valor usado es 8.0x10~*

» 3: A partir de la expresién (B.29) y el valor de ~ calculado para trombocitopenia, el

nuevo valor para 3 es 5.9x1073. En las simulaciones el valor usado es 5.2x1075.
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Los valores de los parametros del modelo se obtuvieron de la revisién de la literatura
disponible. En los casos en los cuales no se encontraron referencias significativas se realizaron
calculos estimados tomando como base datos relacionados y se analizé la estabilidad numérica

de la solucién.

Fibrinégeno, trombina y fibrina:

Los parametros de estas ecuaciones fueron tomados del modelo de coagulaciéon presentado
en el capitulo 5 y referidos en el apéndice A [160]. La constante de difusién de la trombina
Dr es 8.76x107° mm? /s [142]. Sin embargo, este valor fue ajustado a las caracteristicas di-
mensionales del problema y finalmente se utilizé el valor 5.0417x10~% mm?/s. La constante
de difusién del fibrinégeno Dp fue calculada a partir de la ecuacién de difusion de Einstein
para valores conocidos de la molécula de fibrindgeno y la viscosidad de la sangre [143,144].
El valor del pardmetro es 5.647 x10~° mm?/s. Los valores de las constantes k; - kg son res-
pectivamente 2.0x1072 mg/(ml-s), 102x107% s71, 50x107% mg/(ml-s), 1.7x1073 s~, 102x10~°
s71, y 1.7x1073 s7! [160]. El coeficiente de degradacién P, fue estimado a partir de los
resultados experimentales reportados en [158] para la degradacién de la fibrina por accién de
la plasmina. Realizando correcciones del tiempo de degradacién (2 dias) y la concentracién

final de fibrina (60 % de la inicial [158]) al final del periodo de degradacién (4 dias), el valor
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del pardmetro es 2.5x10~% mg/ml. Por otra parte, la concentracién maxima de fibrina f,qz
obtenida experimentalmente mediante andlisis de composicién de un codgulo de sangre es 2.5
mg/ml [115]. La tasa de activacién de fibrina « fue calculada a partir de valores de compo-
sicién de la fibrina y tasas de polimerizacién reportadas en [71,145], de donde se obtiene el
valor 0.5 s~!. Finalmente, a partir de un andlisis dimensional se obtiene el factor de calidad

de sangre  como 0.4 mg/ml (Apéndice A) [160].

Células y Quimico Osteogénico:

La constante de difusién de las células osteogénicas D¢, y la constante de difusion del
quimico osteogénico Dg, fueron estimadas a partir de los resultados numéricos reportados en
[33,65,191] como 1.02x10~° mm?/min y 2.88x10~% mm?/min respectivamente. El coeficiente
de sensibilidad quimiotactica Hg, fue estimado inicialmente en 6.95x10~* mm?/min (ml/mg)
[33]. Mediante ensayos numéricos este valor se ajusté en 2x1072 mm?/min (ml/mg). Por su
parte, la tasa de proliferacién celular r¢, fue ajustada a partir de [65] en 3.57x1072 min~!
mientras la tasa de produccién de quimico osteogénico rg, fue estimada numéricamente en
1x107% min—!. El coeficiente de produccién de quimico osteogénico por parte de las plaquetas
rop fue estimado a partir de la concentracion normal de plaquetas en sangre [68], la tasa
de activacién de plaquetas [141] y el porcentaje de proteinas liberadas por las plaquetas

activadas [190]. El valor estimado para este pardmetro es 5.76x107° min~1.

A partir de observaciones experimentales [157] se ha determinado un coeficiente de adhe-
sién de plaquetas sobre sustratos rugosos de 90x10~3 células/mm?. Utilizando este resultado
y el valor del pardmetro rgp, se obtiene un valor para el coeficiente de produccién superficial
de quimico osteogénico rgr igual a 1.6x10~% mg/(ml-min). El coeficiente de saturacién celular
C; fue ajustado en 1x10~3 células/ml debido a que la densidad celular se supone normaliza-
da [125]. Por otra parte, el coeficiente de muerte celular d¢, es ajustado a partir de [191] como
1.388x107° min~! mientras el coeficiente de decaimiento del quimico osteogénico ¢, es deter-
minado a partir de la vida media de algunos factores de crecimiento [192] y el valor reportado
por [33]. Mediante ajustes numéricos el valor del pardmetro es 2x10~2 min~!. Finalmente, el
coeficiente de consumo de quimico osteogénico por parte de las células osteogénicas dgc es

calculado a partir de la tasa de proliferacién celular rg, y una concentracion de referencia
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para el quimico osteogénico [65], de donde el valor del parametro es 3x107° min~! (ml/mg).

Tejido Granular:

La concentracién inicial de fibroblastos encargados de producir coldgeno es 1x10* célu-
las/ml [191]. De acuerdo con [16] el tejido granular se caracteriza por la presencia de coladgeno
tipo I. Por lo tanto, la tasa de conversién del precursor de coldgeno en colageno tipo I pue-
de ser considerada como la tasa de conversion del tejido granular. Segin [193] esta tasa de
conversion es de 6.597x107'3 mg/(célula-min). Si el 80% del procoldgeno se convierte en
coldgeno tipo I [193], la tasa de produccién de tejido granular rg normalizada respecto a
la concentracién de coldgeno (100 mg/ml [191]) es de 8.33x10~° min—!(ml/mg). Por otro
lado, de acuerdo con [194] el (pro)-coldgeno se degrada a una tasa equivalente al 35% del
(pro)-coldgeno producido. Si la tasa de produccién de procolageno es 40 moléculas/(célula-s),
normalizando respecto a la concentracién de fibrinégeno transformado en fibrina [74,160] el

valor de la constante de degradacién del tejido granular dg es 1.235x1072 min~!(ml/mg).

Desplazamientos:

Pruebas experimentales han permitido caracterizar mecanicamente las fibras de fibrina
que componen el codgulo de sangre [115,195]. A partir de estos resultados se asume para el
moédulo de Young FE,,.. €l valor 650 y para el médulo de Poisson v,,4, €l valor 0.3. En el
caso de la condicién de contorno definida por la expresién (6.10) se asume para Ey;, el valor
1x1073 N/m? y para Vi, la quinta parte de vy,4.. Considerando que la fibrina posee un
comportamiento mecanico similar al de un polimero eldstico [115], los coeficientes de Lamé 111
y po son tomados iguales al médulo de viscosidad a cortante reportado por [196], es decir, 0.3
Pa-s. Finalmente, con base en los valores reportados por [127,155] el coeficiente de saturacién
A¢, v la constante de traccién celular individual 7¢, son 0.8 (ml/mg)~! y 0.8 (N/m?)-(ml/mg)

respectivamente.
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Osteogénesis:

Para los pardmetros de la ecuacién (6.8) se realizaron pruebas experimentales comple-
mentarias al modelo aca presentado usando cultivos de células osteoblédsticas sobre sustratos
con superficies similares a las encontradas en implantes dentales comerciales (Capitulo 7). A
partir de estas pruebas se relacioné el coeficiente B¢, con un pardametro de adhesién de células
osteobldsticas y el coeficiente 3¢, con un pardmetro de proliferacién celular. De los resultados
experimentales se obtuvo una correlacién entre la adhesién y la proliferacion celular con un
coeficiente de 75. De acuerdo a esto, ensayos numéricos permitieron verificar que esta corre-
lacién se mantiene en el modelo matematico, de manera que los valores para B¢, y Bgo son

1 y 75 respectivamente.

Valores de activacion:

En las ecuaciones (6.1) a (6.8) se utilizan funciones de activacién para activar o inhibir
el comportamiento de ciertos términos respecto al valor umbral de una sustancia de control
[121,125]. En total, en el modelo presentado se han utilizado seis funciones de activacién
cada una asociada a una sustancia de control y un parametro umbral, resumidos en la tabla
E.1. Los valores de estos parametros umbrales fueron obtenidos mediante ensayos numeéricos.
El pardmetro n que acompafia a estas seis funciones de activacién esté relacionado con la

pendiente de la curva en el valor umbral. En todos los casos el valor de n es 10.

Parametro  Sustancia Activadora Valor
Wg Fibrinégeno 1.2 (mg/ml)
Wp Fibrina (Degradacién) 1.8 (mg/ml)
Waq, Quimico Osteogénico  1x1073(mg/ml)
Wy Fibrin6geno (Plaquetas) 2.3 (mg/ml)
We, Células Osteogénicas 0.8 (células/ml)

Wi Desplazamientos 3x10~* (m)

Tabla E.1: Valores de los pardmetros umbral usados en las funciones de activacion.
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